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RESUMO
Foi construído um simulador de fadiga para próteses valvulares cardíaca, com os
recursos próprios do Laboratório de Máquinas Térmicas da Universidade Federal do
Paraná e materiais disponíveis no comércio local.
Foi possível realizar ensaios com velocidades de até 2.540 ciclos por minuto.
Com auxílio da estroboscopia é possível verificar o fechamento e a abertura totais,
bem como as posições intermediárias.
Foram obtidas, em escala, as curvas de pressão x tempo transprotéticas, obteve-se
também fotografias e filmagens em vídeo das próteses nas posições aberta,
intermediárias e fechada, bem como suas nuances frente às alterações de fluxo e
pressão.
Foi possível detectar, com a máquina em funcionamento, a ocorrência de problemas
de fadiga nas referidas próteses após 42 milhões de ciclos.
Os resultados obtidos foram compatíveis com as normas preconizadas e os
resultados encontrados na literatura.
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ABSTRACT
A fatigue simulator of cardiac valve prosthesis was constructed with Thermal
Machines Laboratories from Paraná Federal University’s resources and local
commercial materials.
Velocity until 2.540 cycles per minute is possible to do.
With stroboscopic light helps is possible to verify the totally closed and opened
positions and so the intermediary too.
Curves trans prosthetics of pressure x time on scale, photography and video from
opened, intermediary and closed positions of the prosthesis was obtained.
Nuance in front of minimally changes in pressure and flow was possible to observe.
Fatigue problems from the prosthesis with the machine running after 42 millions
cycles was possible to observe.
The results obtained were in conformity with the recommended standards and results
seen in specialized literature.
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1 INTRODUÇÃO
Os programas de prevenção de doenças no âmbito da área cardiológica têm
revelado resultados bastante promissores, contudo ainda é o coração que detém a
maior estatística de mortalidade.
Nas esferas da cardiologia intervencionista, estimulação artificial e da cirurgia
cardíaca o desenvolvimento tem sido exuberante em suas técnicas e resultados.
Apesar de praticamente erradicada, a moléstia reumática e os processos
degenerativos do sistema valvar, continuam desafiando esta evolução, BARBOSA 8.
O aprimoramento de técnicas que preservam a valva natural, não afastou de
situações que obrigam a substituir a valva por uma prótese; sobressaindo a questão
- qual é o melhor substituto: as próteses mecânicas, biopróteses ou homoenxertos?
A grande variedade de próteses valvulares cardíacas, disponíveis atualmente
para implantação, demonstrou a inadequação dos projetos existentes; estas
próteses podem ser classificadas, a grosso modo, em estruturas rígidas móveis e
estruturas flexíveis.
Hoje em dia as próteses mecânicas com elementos rígidos móveis e as
biopróteses de origem porcina ou bovina são utilizadas largamente; como se sabe,
as mecânicas apresentam grande durabilidade, porém com dificuldades em relação
a problemas tromboembólicos e as biopróteses apresentam relativamente poucos
fenômenos tromboembólicos, mas sua durabilidade é limitada.
Em 1951, Hufnagel já utilizava próteses valvulares na aorta descendente e
em 1958 Barnard deu conotação de um indutor de fadiga, no entanto, ainda não
existe sedimentação de conhecimentos que permitam a normalização e
padronização de máquinas indutoras de fadiga nestas próteses.
Os diversos estudos realizados, não são unânimes quanto às pressões,
freqüência, configurações, etc., a serem utilizadas; por enquanto, não há
possibilidade de se comparar os resultados entre os diversos autores no tocante os
dados de fadiga obtidos.
Por outro lado, estas próteses, executam a sua função em meio agressivo, o
que, aliado às tensões produzidas pelo fluxo pulsátil do sangue, induz a problemas
ainda pouco conhecidos.
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Os substitutos valvares receberam um grande desenvolvimento nos últimos
30 anos, mas apesar disto as suas características, principalmente quanto à
durabilidade nas biológicas e quanto a trombogenicidade nas mecânicas, estão
ainda muito aquém das naturais.
A questão da durabilidade é inerente ao estudo da Resistência dos Materiais,
no qual analogamente, considera-se que o homem desde seus primórdios tem
noção da resistência dos corpos, quando preparou sua primeira alavanca e quando
fabricou suas armas e ferramentas de “pedra lascada”, adquirindo noção de
desgaste ao preparar utensílios de “pedra polida”.
A Resistência dos Materiais, criada em 1700 por Jaques Bernouille, só
começou a ter progressos notáveis a partir de 1880, graças a estudos elaborados
por Coulomb, Navier, Culmann, Clapeyron, Wöhler, Maxwell, Castigliano, Windler,
Mohr, Menabrea, Bresse, etc., principiando com muita importância o
desenvolvimento dos métodos de cálculo e das análises das propriedades dos
materiais, com base na experimentação.
Quando se solicita externamente um corpo, as suas moléculas reagem à
deformação, nascendo forças interiores que recebem o nome de ações moleculares.
Os estudos foram dirigidos principalmente para os metais (aço, cobre,
alumínio, e suas ligas) e para os materiais pétreos (granito e outras rochas,
concreto, etc.) e também um pouco para as madeiras utilizadas na construção civil e
militar, sendo poucos estudos aplicados aos materiais orgânicos em geral.
Destes estudos resultaram diversos posicionamentos teóricos, como tensão
(força por unidade de área), 1, a deformação específica (deformação por unidade
de comprimento inicial), 0, que proporcionaram a conceituação de leis e concepções
como a Lei de Hooke (deformação específica proporcional à tensão aplicada),
módulo de elasticidade ou módulo de Young (relação entre a tensão e a deformação
específica), E, relação de Poisson (relação entre a deformação específica lateral e a
deformação específica longitudinal), m, etc., vide figura 1.1.
A tensão do limite elástico (Lei de Hooke) e a tensão de ruptura constituem
uma base para a definição do coeficiente de segurança a ser utilizado na definição
da tensão de projeto para uma peça.
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Figura 1.1 Diagrama de tensões e deformações.
Se a tensão do limite elástico é muito menor que a tensão de ruptura, o
material é denominado de dúctil; se no entanto a tensão do limite elástico é próxima
à tensão de ruptura, o material é denominado de frágil, vide figura 1.2, para um
estudo mais aprofundado ver SUPLICY DE LACERDA 87.
O pericárdio bovino, por exemplo, não se enquadra nem como material dúctil,
nem como material frágil, BUSSYGUIN et al.24, vide figura 1.3, e o seu módulo de
elasticidade varia continuamente, dependendo da tensão aplicada e
conseqüentemente da deformação resultante.
Figura 1.2 Materiais dúcteis, frágeis e pericárdio bovino.
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Seria de bom alvitre, fazer mais ensaios de tensão e deformação sobre o
pericárdio bovino, bem como em outros biomateriais, utilizados na construção de
substitutos valvares cardíacos.
Um outro capítulo da Resistência dos Materiais, é dedicado à solicitações
repetitivas, e Wöhler, em 1866, estabeleceu um estudo correlacionando as tensões
aplicadas repetidamente, menores que as de rupturas e as do limite elástico, 1R, e o
número de ciclos que produzem a ruptura, N, resultando uma curva N:1R,
denominada curva de Wöhler; o estudo da resistência dos materiais com cargas
progressivas e com esforços repetitivos pode ser encontrado em STEMMER 86 e
SUPLICY DE LACERDA 87 entre muitos outros.
Alguns materiais, sujeitos a esforços repetitivos apresentam ruptura após
milhões ou até bilhões de ciclos, o que criou a concepção teórica que a curva de
Wöhler poderia ser assintótica a um certo valor de tensão, sem apresentar ruptura
mesmo para um grande número de ciclos.
Ocorre que os materiais normalmente apresentam nos ensaios com corpos de
prova, grandes dispersões, (grandes coeficientes de variação), fazendo com que se
torne mandatória a fixação de um número finito de solicitações repetitivas NF.
Este valor de NF, associado à tensão de fadiga 1F, constituem mais uma base
para o coeficiente de segurança no estabelecimento da tensão de projeto de uma
peça, vide figura 1.3.
As figuras 1.1, 1.2 e 1.3 forma desenhos gráficos que elaboramos baseados
em fontes da literatura.
Figura 1.3 Diagrama de Wöhler.
5
O pericárdio bovino, por exemplo, além de se afastar do conceito da Lei de
Hooke, apresenta grande dispersão nos resultados com corpos de prova,
submetidos à um único ensaio de tração.
No que tange a concentração de tensões, a distribuição da tensão elástica
através de uma porção do corpo de prova pode ser considerada uniforme ou variar
de um modo regular, segundo uma lei.
Quando a variação da tensão é abrupta, ou seja, em distâncias muito curtas,
a intensidade da tensão apresenta grande aumento, a qual é descrita como
concentração de tensões.
Isto ocorre onde se tem irregularidades (solução de continuidade) locais, tais
como: pequenos furos, filetes de rosca, riscos, nódulos, etc.
A concentração de tensões é estudada com auxílio da fotoelasticidade,
ROARK 78.
Por outro lado, as próteses valvulares cardíacas não são corpos de prova
simples sujeitos a estudos simplificados, mas estruturas complexas sujeitas a
diversas forças e conseqüentes tensões, concentração de tensões, fadiga do
material por esforços repetitivos, agressão do meio ambiente no qual se encontram,
(aldeídos, sangue, etc.), além dos esforços induzidos pela sua manipulação.
Para estas estruturas não existe um método de cálculo totalmente confiável, o
que levou ao caminho da experimentação, construindo com recursos próprios, uma
máquina indutora de fadiga neste tipo de estruturas.
O objetivo deste trabalho é construir um dispositivo que possa simular a
fadiga de próteses valvulares cardíacas, em nível de um pré-protótipo que tenha as
seguintes características:
 - Funcionar em altas velocidades, não fisiológicas, de 1000 a 2.200
ciclos por minuto.
 - Propicie indicar a abertura e fechamento das próteses.
 - Fornecer dados (curvas) do diagrama de pressões em função do
tempo.
 - Seja adequada tanto para próteses de origem mecânica como para
as de origem biológica.
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Este trabalho representa o início desta linha de pesquisa visando obter dados
reais sobre os diversos parâmetros da máquina e também dados sobre os
parâmetros de funcionamento das referidas próteses em freqüências elevadas.
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2 REVISÃO DA LITERATURA
A literatura sobre substitutos valvares cardíacos é extremamente ampla,
sendo praticamente inviável esgotá-la em sua totalidade; no entanto documentos
específicos aos aparelhos destinados aos testes de indução de fadiga são poucos.
Foram considerados apenas aos artigos, mesmo não sendo relativos aos
aparelhos, mas, que de uma maneira ou de outra traziam alguma menção sobre sua
construção e funcionamento, assim não foram mencionados inúmeros trabalhos
importantes, mas que não acrescentariam informações relevantes ao objetivo
proposto.
Da mesma forma procura-se, com as publicações escolhidas, dar uma noção
pelas quais as necessidades influenciaram no seu desenvolvimento tentando seguir
uma ordem cronológica.
Com as variáveis que dependem da configuração e construção dos
aparelhos, os elementos se tornam limitados a elas, como a fonte geradora de fluxo
e número de câmaras de ensaio.
No entanto, quando as variáveis dependem do operador da máquina, como
escolha do fluido, pressões de fechamento, freqüência, número de ciclos a serem
atingidos, temperatura de funcionamento, modo de aquisição de dados, etc., a gama
de opções é praticamente infindável, mesmo sob a regência de protocolos de
agências normalizadoras.
Assim deteve-se em alguns, os quais achou-se relevantes para formação de
um raciocínio lógico.
2.1 DO APARELHO
A preocupação inicial era a de encontrar uma maneira de substituir a valva
danificada do paciente, mas pouco tempo de observação foi o suficiente para
BARNARD 9, já em 1958 a se preocupar com o desempenho das válvulas
implantadas; de modo que o levou a desenvolver um duplicador de pulsos, que ao
longo de seu manuseio foi o primeiro a dar conotação de fadiga.
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Mas foi no inicio de 1964 que STEINMETZ et al.85 foram os que praticamente
vislumbraram os duplicadores de pulso e aceleradores de fadiga, defendendo a
necessidade premente na obtenção de características de durabilidade de maneira
rápida, já que pacientes passaram então a morrer por disfunção dos substitutos
valvares.
Frente à necessidade de implantes de próteses valvulares em crianças
portadoras de cardiopatias congênitas, BLOODWELL et al.14, valorizaram a
importância da previsão não só do desempenho bem como da durabilidade.
Na mesma época, analisando a mortalidade causada pelo mau
funcionamento dos substitutos valvares, em 1969, BJORK et al.13, enalteciam a
necessidade de trabalhos que viessem a predizer o futuro de uma determinada
prótese valvular.
Tanto é que em 1973, decorridos apenas quatro anos, CLARK et al.30
revelavam que o ensaio com fadiga, era a maneira mais barata no desenvolvimento
de substitutos valvares.
Passados praticamente vinte anos, em seu conceito, do primeiro implante de
um substituto valvar, em 1979, GABBAY et al.40, com duplicador de pulsos
evidenciavam o bom desempenho hidrodinâmico das próteses em disponibilidade
para implante, mas consideravam estar muito longe do ideal.
Em 1981, pouco tempo havia se passado após o inicio do uso das próteses
de origem mecânicas, e apesar de considerarem acontecimento raro, BRUBAKK et
al.22, demonstraram preocupação com as fraturas que vinham observando.
Ao mesmo tempo, HUFFSTUTLER 54 demonstrou claramente, que o perfil
hidrodinâmico de uma prótese podia ser avaliada com sistemas de fluxo contínuo e
duplicadores de pulso, mas somente o acelerador de fadiga é que daria alguma
previsão de sua durabilidade.
Em meados de 1983, FANANAPAZIR et al.38, tinham opinião díspar, inferindo
que os resultados clínicos eram incompatíveis com os observados em estudos in
vitro. Entretanto, comentando a boa performance hemodinâmica das biopróteses,
BORTOLOTTTI et al.18, diante da durabilidade infeliz, achavam necessário, envidar
esforços de se encontrar válvulas biológicas mais duráveis.
GABBAY e WELCH 45 em fins de 1988, não só defendiam a necessidade de
aparelhos que levassem precocemente a fadiga, como além do desenvolvimento,
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promoviam otimizações em seus aparelhos de modo a facilitar seu uso, assim
tornando os ensaios repetitivos e reprodutíveis.
No início dos anos 90, GORSHKOV et al.49 não apenas defendiam a
necessidade de aceleradores de fadiga, como também desencadeiam a imposição
de alguns critérios para seu desenvolvimento e uso.
Tanto é que, e em reuniões com o FDA, GRUNKEMEIER 51 fazia proposições
para critérios quanto a necessidade dos testes in vitro de substitutos valvares,
principalmente no que tangia a desenvolvimento de novos modelos.
JOHNSON e SAPIRSTEIN 59 relembram que uma das exigências do FDA, em
1994, para liberação do implante de próteses valvulares em seres humanos, era
uma completa bateria de testes incluindo os de fadiga.
NOLAN 67, 68 comentava, demonstrando claramente, junto aos principais
órgãos controladores, como ISO, FDA, AFNOR, DIN, BSI, ANSI, AAMI, CEN, a
necessidade de uma completa uniformização, baseada em resultados científicos
consolidados.
Comentando o trabalho do Professor Reul, YOGANATHAN 94, dava conta que
em dois aceleradores de fadiga em uso nos EUA, seguindo as prerrogativas do FDA,
ISO e CEN, os testes das válvulas não alcançavam as cargas encontradas in vivo,
conclamando a comunidade num todo a desenvolver testadores de fadiga mais
realísticos.
BODNAR et al.16, inferiam não poder extrapolar resultados obtidos em
simuladores de fadiga para predizer a durabilidade clínica, achavam necessário que
os trabalhos fossem realizados com mesmo protocolo, sistemas e parâmetros; no
que ELIZONDO et al.37 referendavam e demonstravam que para as próteses
mecânicas o grau de reproducibilidade era alto.
ACHTELIK et al.1, mostraram superioridade dos substitutos valvares sem
suporte, do ponto de vista hemodinâmico, mas reiterou sua pouca durabilidade,
necessitando de estudos mais aprofundados.
Após extenso estudo in vitro com biopróteses sem suporte, COSTA et al.35,
optaram por trabalharem com homo enxertos, apesar de alguns riscos a cirurgia
tornou-se rotineira, ressaltam que este produto é escasso e que a procura por
substitutos ideais ainda permanece, LEMOS 63.
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Diante dos percalços que os substitutos valvares têm dado, TAYLOR et al.89,
evidenciam uma miscelânea de protocolos e testes, acreditando que só um sistema
bem normatizado promoveria reproducibilidade dos resultados.
2.2 SISTEMA DE GERAÇÃO DE FLUXO
Os sistemas desenvolvidos como simuladores de pulsos, não apresentaram
condições e características para funcionar também como indutores de fadiga, como
alguns autores pretendiam.
Usando uma bomba de rotor aberto, STEINMETZ et al.85, que alimentava um
dispositivo em que o próprio fluxo contínuo, direcionava-se alternadamente para as
câmaras de ensaio.
O sistema desenvolvido por KOORAJIAN et al.62 e depois CLARK et al.30,
dependia de dois motores, um acionava uma bomba de recalque de rotor fechado,
alimentando com fluxo contínuo um sistema de válvula rotativa que era acionada
pelo segundo motor, providenciando fluxo alternante.
GABBAY et al.46 demonstram que o sistema desenvolvido por eles,
independente dos aparelhos e recursos que foram sendo acoplados, mantiveram
como fonte de fluxo uma mesa basculante cuja oscilação era produzida por um
motor de eixo excêntrico, que acionava tubos cilíndricos sanfonados de borracha
siliconizada.
Um sistema semelhante ao descrito por Gabbay, LEUER et al.64 escolheram
para seus ensaios o sistema M6 desenvolvido pela Dynatek, onde a mesa que
aciona as sanfonas, reguláveis individualmente, com movimento oscilante se faz de
maneira circular acompanhando a disposição das câmaras de ensaio.
Usando o acelerador de fadiga desenvolvido pela St. Jude Medical Inc.
ELIZONDO et al.37 descrevem que o fluxo trans-protético se faz de maneira
aspirativa por pistão acionado por sistema biela manivela.
MACKAY et al.65 para estudar as próteses de poliuretano utilizaram o sistema
da Rowan Ash, no qual um gerador vibratório aciona pistões, passíveis de
regulagens individuais do volume corrente em cada câmara, forçando a coluna
líquida de maneira intermitente, desta forma produzindo o fluxo transprotético.
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Comparando padrão de desgastes em próteses Bjork-Shiley, THYAGARAJAN
et al.92 descreveram o acelerador desenvolvido por Fettel, denominado the Shiley
accelerated wear machine onde o fluido é bombeado por uma bomba submersa a
um rotor central que o distribui em ordem seqüencial.
No sistema utilizado por REUL et al.75, a fonte de fluxo também é semelhante
ao da Dynatek, isto é, mesa redonda com movimento basculante e circulatório, onde
o fluido é filtrado e bombeado para um rotor central o qual faz a distribuição do fluxo.
2.3 NÚMERO DE CÂMARAS DE ENSAIO
O sistema desenvolvido por KOORAJIAN et al.62 tinha capacidade para
estudo de seis próteses simultaneamente, os aparelhos desenvolvidos e descritos
por STEINMETZ et al.85 e CLARK et al.30 a fadiga era induzida em duas câmaras,
portanto, duas próteses de cada vez.
Os trabalhos desenvolvidos por ELIZONDO et al.37 tinha apenas uma câmara
de ensaio, o que obrigava dispor de um número de aceleradores igual ao número de
válvulas a serem observadas em um mesmo estudo.
Em GABBAY et al.46 os aceleradores de fadiga desenvolvidos, passaram a
ser comercializados com as denominações de Shelhigh, FTS 1 dispondo de quatro
câmaras de teste, o FTS 2 com três; e com requintes de refinamento o FTS 1
recebeu o nome de FTS 300, persistindo com quatro câmaras.
Analisando também seis válvulas simultaneamente, LEUER et al.64 usaram o
sistema da Dynatek, tal qual o sistema da Rowan Ash, usado por MACKAY et al.65.
REUL et al.75 em estudos comparativos entre aceleradores de fadiga, usaram
também o desenvolvido por Helmholtz, o qual dispunha de doze câmaras de teste.
2.4 SUPORTE DAS PRÓTESES
Basicamente todos os aparelhos descritos foram construídos com câmaras de
ensaio e suporte das próteses em blocos rígidos, poucos teceram comentários a
respeito, quando introduziram modificações nos sistemas.
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GLOECKNER et al.48 optaram por usar Silastic®, cuja flexibilidade assemelha-
se à da parede da aorta; do mesmo modo raciocinaram REVANNA et al.76 quando
modificaram o acelerador de fadiga, tornando o sistema de fixação e a complacência
do fluxo pós-valvular de modo a permitir estudar as deformações dos folhetos
protéticos.
CLARK 34 classificou a resina de poliacetal como superior nas aplicações
médicas, seja pelas qualidades nas tensões de ruptura, rigidez, como também pela
resistência à deformação lenta e fadiga; consideram satisfatório para os moldes e
suportes.
2.5 FLUIDO CIRCULANTE
Observa-se que as escolhas foram muito parecidas entre os autores,
principalmente quando trabalharam com próteses de origem mecânica. As
mudanças maiores se sucederam onde o estudo foi realizado com as de origem
biológica e/ou com materiais flexíveis.
MOHRI et al.66 lançaram mão ora apenas água e ora água com glicerina até
conseguir viscosidade semelhante ao do sangue; usando o sistema desenvolvido
por Merendino-Mueller, observaram que a durabilidade do Silastic®, aumentou com
uso da água-glicerina.
Na mesma época CLARK et al.30 usaram apenas água e em CLARK et al.33,
preferiram água tamponada, referindo que não encontraram diferenças em número
de ciclos com soluções contendo etilenoglicol ou com pluracol.
Apesar de estar estudando válvulas de bola, ALMOND et al.2 neste trabalho
utilizaram sangue, mostrando quão moroso, desgastante e difícil é trabalhar com
este tipo de fluido.
BROOM et al.19, 20, 21 usaram sempre soluções salinas tipo Ringer em seus
trabalhos, não importando se em duplicadores de pulso com protótipos valvulares ou
em indutores de fadiga sobre fragmentos de valvas porcinas.
Após vários experimentos, CHANDRAM et al.27 decidiram pelo glicerol (água
com 36% de glicerina) como sendo fluido análogo ao sangue em aferições de
parâmetros hidrodinâmicos.
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De forma semelhante, BARBARO et al.5, 6, 7 optaram tanto para simuladores
de pulso como de fadiga, uso de água para estudo de próteses mecânicas e água
com glicerina para as de origem biológica.
REECE et al. 74 utilizando o sistema da Rowan Ash, optaram como fluido,
solução tamponada com fosfato, adicionando 0,2% de glutaraldeído na prevenção
de crescimento de fungos.
Pesquisando a influência das deposições de lipídios e estresse mecânico em
biopróteses, DEIWICK et al.36 usaram solução tamponada com barbital, adicionando
cálcio e fósforo a 130 mg/dL, obtendo um pH de 7.4.
PANTALOS e SHARP 71 neste extenso levantamento, pesquisando a
influência da viscosidade sangüínea em corações artificiais e sistemas de
assistência circulatória, realizaram estudo sobre o coeficiente de refluxo em próteses
valvares cardíacas, os resultados melhores foram aqueles que a viscosidade se
aproximou a do sangue, inferiram extrapolação para os simuladores de pulso e
indutores de fadiga.
Água adicionada de glicerina para aumento da viscosidade, foi também
escolha de CAMPBELL et al.25, interpuseram filtro de 5,0 micrometro (µm) com o
intuito de amenizar danos abrasivos por partículas circulantes.
ELIZONDO et al.37 simplificaram optando por apenas água destilada em
sistema de câmara única; BENARCA et al.11 estudando calcificação em próteses de
poliuretano adicionaram à solução salina isotônica níveis fisiológicos de cálcio e
fósforo e GLOECKNER et al.48 não especificaram qual solução salina foi utilizada.
2.6 NÚMERO DE CICLOS POR MINUTO
Em um aparelho permitia freqüências desde 60 até 3.450 ciclos por minuto,
STEINMETZ et al.85 de imediato notaram limitações do funcionamento frente à
necessidade de manutenção de altas pressões, tal como 1.000 mmHg.
KOORAJIAN et al.62 mesmo dispondo de aparelho que permitia freqüências
de 150 a 2.250 ciclos por minuto, optaram por trabalhar em apenas 450 ciclos por
minuto, quando dos estudos com a válvula de bola tipo Starr-Edwards.
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MOHRI et al.66 operando o sistema Merendino-Mueller, trabalharam
inicialmente com 1.000 e depois com 2.000 ciclos por minuto quando avaliavam a
durabilidade das próteses de Silastic®.
Instituindo como dez vezes o número de batimentos basais, ALMOND et al.2
fixaram em 720 ciclos por minuto para um estudo “fisiológico” em próteses tipo bola,
onde operando durante seis meses equivaleria a cinco anos no ser humano.
Também operando com estes valores, BERNACCA et al.11 estudaram calcificações
em próteses de poliuretano.
CLARK et al.30 com válvulas tipo bola Starr-Edwards fixaram a 1.900 ciclos
por minuto e CLARK et al.33 estudando próteses de disco seja de Delrin® ou de
carbono pirolítico regularam para uma freqüência de 2.100 ciclos por minuto.
Quando a intenção foi de só encerrar a operação mediante a ruptura das
biopróteses em ensaio, GABBAY et al.42 calibraram os aceleradores Shelhigh 1 e 2
com 1.800 ciclos por minuto.
Mediante regulagens, era permissível trabalhar em até 800 ciclos por minuto,
DEIWICK et al.36 optaram por fixar em apenas 300 ciclos por minuto, quando a
pesquisa fora no sentido de observar calcificação na vigência de estresse e
deposição de lipídios.
SCHUSTER et al.82 verificaram que estudos com biopróteses eram feitos em
média com 1.800 ciclos por minuto, mas alguns fabricantes de substitutos valvares
orientavam estabelecer apenas a 1.300 ciclos por minuto e assim o fizeram.
Estudando biopróteses de origem porcina, GLOECKNER et al.48 operaram
com freqüências de 16 Hz ou seja 960 ciclos por minuto, como também IOSIF e
GABBAY 55 no mesmo tipo de aparelho funcionando como simulador de pulsos e
indutor de fadiga, operando em níveis de pressões próximos aos fisiológicos, foi
possível quando em regime de fadiga, trabalhar com 10 ou no máximo 15 vezes a
freqüência basal.
JOHNSON et al.58 não informaram o regime de ciclos por minuto, mas fixaram
como um total de 600 milhões para as válvulas mecânicas e 200 milhões de ciclos
para as biológicas.
Trabalhando na mesma época, com próteses de carbono pirolítico, LEUER et
al.64 estudando com monodisco tipo Medtronic-Hall, no acelerador M6 da Dynatek®,
operaram com 800 ciclos por minuto e ARRU et al.3,4 pesquisando próteses de duplo
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folheto, em equipamentos Shelhigh e Dynatek, fixaram em 1.200 ciclos por minuto,
mas KING et al.61 ensaiaram o mesmo tipo de prótese, com 72 ciclos por minuto
(fisiológico) que denominaram de “tempo real”.
Fazendo comparações entre os aceleradores de fadiga disponíveis,
inicialmente, BARBARO et al.5 estudaram com os sistemas da Sheffield-Dynatek e
Shelhigh FT300, com biopróteses que variaram entre 400 a 2.000 ciclos por minuto e
BARBARO et al.7 estudando agora próteses de disco, compararam os aceleradores
de fadiga da Shelhigh FT300 e Rowan-Ash, operando com 1.200 ciclos por minuto,
até atingir 590 milhões de ciclos equivalente a 16 anos.
MACKAY et al.65 estudando próteses de poliuretano, no sistema da Rowan-
Ash trabalharam em regime de 12 Hz, isto é, 720 ciclos por minuto e na mesma
época ELIZONDO et al.37 e BHUVANESHWAR 12 com próteses de duplo folheto
operaram com 900 ciclos por minuto.
2.7 PRESSÕES
Outrora alguns artigos evidenciam níveis pressóricos de fechamento protético
bastante elevados, quando pretendiam operar com freqüências altas, caracterizando
provavelmente dificuldades nas regulagens de seus aparelhos; observa-se assim
uma extrema preocupação neste ponto.
Pontos de tomadas das pressões, não foram pormenorizados, em
praticamente todos os artigos selecionados, no entanto ênfases foram dadas em
torno da fidedignidade das aferições não importando onde e que tipo de instrumento
fosse utilizado.
Assim, CLARK et al.30 e BASTOS 10 deram preferência aos transdutores piezo
elétricos e observa-se na otimização do Shelhigh 1 e 2; no FT 300, GABBAY et al.44
para que se permitia conectar ao sistema de informatização utilizaram transdutores
indutivos/capacitivos.
Tanto é que KOORAJIAN et al.62 conseguiram determinar apenas como 200
mmHg o limite imposto às válvulas de bola.
MOHRI et al.66 fixaram o fechamento protético com 80 mmHg observando que
em freqüências mais baixas, a durabilidade das próteses de Silastic®, foram maiores,
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suportando um número total de ciclos superior. Anos depois GLOECKNER et al.48
em ensaios com biopróteses de origem porcina chegaram à mesma conclusão.
CLARK et al.30 utilizando o sistema de Merendino-Mueller, mostram em seus
trabalhos iniciais também pressões diferenciais de fechamento que atingiram níveis
de 480 mmHg e pressões absolutas de até 5.000 mmHg.
Utilizando sistema de estereofotogrametria, CLARK et al.32 em moldes de
silicone obtidos de valva aórtica e aorta ascendente, puderam observar as
deformações que ocorrem sob diferentes valores de pressões aplicadas, gerando
pontos de concentração de tensões, concluindo que estes estresses seriam
indicativos dos componentes de fadiga; assunto corroborado também por
CATALOGLU et al.26 e CHONG et al.29.
Quando compararam diversos tipos de substitutos valvares, CLARK et al.33
fixaram a pressão em 100 mmHg, com liberdade para mais ou para menos de 25
mmHg, baseados em observações de trabalhos anteriores.
GABBAY et al.42 determinaram como pressões limites de fechamento entre 80
e 100 mmHg em experimentações de fadiga sobre biopróteses de origem bovina,
havendo algum indício de disfunção, retiravam do acelerador e a examinavam em
duplicador de pulso, consideravam falência total quando o refluxo superava os 50%.
Começam a aparecer resultados das agências normalizadoras, a partir de
1985 com os trabalhos de JOHNSON et al.58 que retratam as pressões de
fechamento de 80 mmHg como sendo a mínima para as próteses projetadas para a
posição aórtica e o máximo de 140 mmHg para as de posição mitral.
JAMIESON 57 comenta os resultados obtidos com biopróteses após
mudanças em seus projetos impostas pelos resultados em testes de fadiga,
seguindo os protocolos normalizados.
PÁEZ et al.70 obtiveram importante conclusão estudando pericárdio bovino,
inferiram que ao submeter um espécime à fadiga, é necessário que se faça conhecer
a relação entre estresse e o tempo de relaxamento antes da realização do teste
mecânico de fadiga, principalmente no que tange a fixação de pressão.
Neste campo de trabalho BUSSYGUIN et al.24 também com pericárdio bovino,
obtiveram coeficientes de variação elevados, tais como: tensão de ruptura com
23,8%; deformação específica com 23,7% e módulo de elasticidade em 34,7%.
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Mostraram, desta forma, que o pericárdio bovino como material orgânico não
é homogêneo, apresentando descontinuidades e irregularidades intrínsecas que,
quando submetidas a esforços, criam concentrações de tensões.
Níveis pressóricos fisiológicos preconizados por BARBARO et al.5, quando
estabeleceram em seus estudos, oscilações permissíveis entre 70 e 120 mmHg e
pico máximo de fechamento de 220 mmHg.
IOSIF e GABBAY 56 inferiram a possibilidade de se estudar em um mesmo
aparelho o perfil hidrodinâmico de uma prótese, bem como acelerar a sua fadiga
alterando a freqüência e volume, desta forma acertando a pressão em níveis
desejados.
GORSHKOV et al.49 quando desenvolveram seu sistema de indutor de fadiga,
impuseram como pressão mínima e máxima de fechamento em um sistema de
alarme que era acionado quando os níveis atingissem 75 ou 200 mmHg.
Três artigos em fins de 1995, todos pesquisando próteses a base de carbono
pirolítico, mostraram uma grande variação na opção nos níveis pressóricos de
fechamento. ARRU et al.4 com equipamentos diferentes, calibraram em 250 mmHg o
sistema Dynatek, mas chegaram até 600 mmHg no sistema Shelhigh; neste mesmo
sistema LEUER et al.64 fixaram em 120 mmHg e CAMPBELL et al.25 no sistema de
Reul oscilou entre 120 e 200 mmHg.
MACKAY et al.65 estudando próteses de poliuretano no sistema Rowan-Ash,
determinaram como limite entre 100 e 120 mmHg e ELIZONDO et al.37 mesmo em
próteses de carbono de duplo folheto orientaram que as projetadas para a posição
mitral em 120 mmHg, e em 90 mmHg nas projetadas para a posição aórtica, como
limite nas pressões de fechamento.
REUL et al.75 observaram diferentes comportamentos em diversos substitutos
valvares, comentando que não se deve fixar arbitrariamente as pressões de
fechamento em aceleradores de fadiga, e sim definir um valor a ser obtido diante do
comportamento desta prótese num ensaio prévio em duplicador de pulso.
No entanto GRIGIONI et al.50 consideraram fisiológico o valor de 200 mmHg
como pico de fechamento, sendo o limite a promover cavitação, seja em
duplicadores de pulso ou em aceleradores de fadiga.
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2.8 TEMPERATURA
Pela falta de referências em muitos artigos, os critérios para escolha e ou
manutenção de temperatura nos aceleradores de fadiga, mostrava-se bastante
lógico e sem preocupação em próteses mecânicas; no entanto ênfases foram dadas
quando de estudos em biopróteses sobre calcificações.
CLARK et al.30, 33 nos trabalhos desenvolvidos, fixaram como norma em 37º
Celsius, fazendo esta manutenção pela passagem da água por trocador de calor,
com liberdade para mais e para menos de um grau.
DEIWICK et al.36 escolheram também os 37º Celsius, pesquisando
deposições lipídicas e calcificações, no entanto não especificou como mantiveram
este patamar. Mantiveram também esta temperatura LEUER et al.64 quando em
seus experimentos utilizaram o sistema Dynatek.
Os trabalhos realizados por BROOM 19, 21 e BROOM e THOMSON 20
mostraram claramente as variações de resistência à fadiga frente, dentre outras
variáveis, a temperatura; mesmo em se tratando de teste de fadiga em corpos de
prova.
CAMPBELL et al.25 mantiveram a temperatura entre 34º e 37º Celsius,
utilizando os aparelhos Merendino-Mueller e Vivitro-Systems, como uma das
maneiras de ajustar a viscosidade do fluido, água com glicerina; porém, quando
utilizaram o aparelho desenvolvido por Reul, optaram pela temperatura ambiente,
não informando suas variações.
ELIZONDO et al.37 realizaram suas pesquisas à 23º Celsius, referindo-a como
sendo a temperatura ambiente. Já BERNACCA et al.11, optaram e mantiveram em
37º Celsius referindo que tal manutenção ocorreu em um sistema modificado,
também não especificando qual modificação.
2.9 MEDIDAS DE FLUXO
A avaliação quantificada do fluxo trans-protético seja anterógrado ou como
refluxo, foram melhores identificados nos artigos mais recentes, diante de novos
dispositivos e evolução tecnológica que se tornaram disponíveis.
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GABBAY et al.43 descrevem neste artigo, a transposição da experiência
adquirida com o Doppler no simulador de pulso, para os sistemas de aceleradores
de fadiga; assim na otimização dos Shelhigh 1 e 2, foi possível acoplar medidores de
fluxo a Laser e no FT300 utilizaram o Laser pulsativo.
GABBAY et al.44 provaram claramente que para abertura e fechamento de
uma prótese em ensaio, necessita de 10 a 30 litros por minuto como fluxo-pico, o
que redunda em um débito final de 5 a 13 litros por minuto, diretamente relacionado
com a eficiência da prótese.
GORSHKOV et al.49 não quantificaram o volume, mas inferiram que abertura
e fechamento protético devem ser completos, em toda a fase do ensaio.
IOSIF e GABBAY 56 descreveram o uso do fluxômetro eletromagnético de
onda quadrada, permitindo aferições desde parâmetros fisiológicos até em regime
de fadiga em altas freqüências; complementaram o estudo com o Laser Doppler
Anemômetro e o Laser Doppler Vibrômetro.
HAYASHIDA et al.52 relataram as aferições conseguidas com sistema
eletromagnético da Carolina Medical Electronical tanto em simuladores de pulsos
como em aceleradores de fadiga, quando utilizaram os aparelhos da Shelhigh.
GILL-JEONG e CHANDRAN 47 referem ser imperativa a fidedigna avaliação
quantitativa e qualitativa do fluxo trans-protético, seja em duplicadores de pulso e ou
em aceleradores de fadiga, principalmente quando se pesquisa fenômenos de
cavitação e refluxo.
A ressonância magnética foi opção para CHATZIMAYROUDIS et al.28 quando
inferiram a possibilidade tanto in vivo como in vitro, a avaliação precisa da qualidade
e quantidade dos fluxos transvalvar e trans-protético.
2.10 CARACTERÍSTICAS DO FLUXO
MOHRI et al.66 utilizando a água como fluido, acrescentaram argila de
bentonita e com auxílio de luz polarizada, puderam observar as alterações do fluxo
junto às bordas de fechamento das cúspides protéticas.
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Capturando sons emitidos pelas próteses em ensaio, HERMAN et al.53
quantificaram e qualificaram o fluxo trans-protético com uso de hidrofones
miniaturizados de 200 a 500 kHz.
SCHUSTER 82 dando extrema importância à caracterização do fluxo trans-
protético, fez modificações no Shelhigh 2, adicionando cargas ao fluido e dispondo
do Laser Doppler Anemômetro, conseguiu otimizar os resultados.
2.11 VISUALIZAÇÃO
O uso de luz estroboscópica fez parte praticamente de todos os
pesquisadores, até mesmo aqueles que só trabalharam em simuladores de pulso.
Os que dispunham de processos mais avançados, usaram a estroboscopia pelo
menos para regulagens grosseiras.
BUSSYGUIN 23 utilizou a estroboscopia com luz fixa e anteparo móvel na
observação do jato de combustível expelido pelo injetor de um motor diesel.
Para inspeção protética, CLARK et al.30, 33 utilizaram câmara Nikon super 8 na
aquisição de fotos em sistema sincronizado ao eixo de acionamento com
estroboscopia de 1/1.000 e 1/10.000 segundos.
ALMOND et al.2, apesar do aparelho ser construído em material transparente,
não puderam observar as próteses em funcionamento, por terem usado sangue
como fluido.
Injetando hidrogênio no aparelho, RAINER et al.73 puderam caracterizar o
fluxo transprotético, pela presença de bolhas.
Como pesquisavam deposições de lipídios e calcificações, DEIWICK et al.36
utilizaram interferometria holográfica com mamógrafo de 700 mA, 22 kV e filme
descoberto.
GABBAY e WELCH 45 através de aprimoramento na aquisição de dados,
observaram detalhes que os levaram a inferir necessidade de impor homogeneidade
mais acurada nos tecidos para confecção das biopróteses.
IOSIF e GABBAY 56 enfatizaram a necessidade da visualização do mau
funcionamento das próteses em ensaio, sem ter que removê-las do aparelho e
BARBARO et al.7 insistem na necessidade de se observar as duas faces da prótese.
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Neste trabalho, BARBARO et al.6 inspecionaram as próteses em ensaio
através de um sistema cinematográfico de alta velocidade, possibilitando até mais de
1.000 fotos por segundo (Ektapro Kodak), com auxílio de luz estroboscópica
sincronizada com sinal de saída oriundo do comando do acelerador de fadiga.
LEUER et al.64 analisaram os desgastes dos discos de carbono pirolítico com
aparelhagem cuja sensibilidade foi de 0.1 µm.
SMITH et al.84 realizaram uma importante pesquisa, submetendo biopróteses
à fadiga de 50 e 200 milhões de ciclos, com pressões não menores que 100 mmHg
em 1.000 ciclos por minuto, montado em tubo de silicone, simulando a aorta
ascendente; estudando-as com ressonância magnética, obtendo resultados
surpreendentes, quando comparados com as biopróteses ditas virgens.
Considerando de extrema importância a visualização da prótese em ensaio,
GRIGIONI et al.50 observaram com luz estroboscópica a olho nu e para análise fina
utilizaram vídeo-microscopia com magnificação de 50 a 200 vezes.
ROSE et al.79 conseguiram com a introdução de partículas fluorescentes,
Amberlite CG420, com 110 µm, no fluido e em uma secção transversal, iluminada
com 5W de luz a Laser de Argônio, obter fotos e vídeos, puderam desta maneira
avaliar as características dos fluxos em todo o sistema.
2.12 FALÊNCIA
Uma classificação metodológica de como as falências ocorrem nas próteses
sob ensaio em simuladores de fadiga, não pode ser bem conceituada nesta revisão,
principalmente para comparação com os substitutos explantados seja em re-
operações ou em necropsias.
Os conhecimentos adquiridos na indução de fadiga, vieram mostrar como os
procedimentos não devem ser feitos. Tanto é que SCOTTEN et al.83 ainda em 1981
sugeriram que passada a fase de aprovação do perfil hidrodinâmico, seja com
sistema de fluxo contínuo ou duplicador de pulsos, restava contudo um período
longo, livre de complicações para a inferência da superioridade evidente de um
substituto valvar.
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SUZUKI et al.88 compunham a mesma opinião de SCOTTEN et al.83, quando
teciam considerações sobre as desvantagens do uso de aceleradores de fadiga,
afirmando que em altas freqüências, a turbulência do fluxo impingia esforços
diferentes sobre as cúspides protéticas.
Até 1983 as opiniões ainda eram um tanto desanimadoras, JONES 60 em
editorial, frente ao alto percentual de falência dos substitutos valvares disponíveis,
considerava It is apparent that the ideal valve substitute has not been found and the
search must go on, ou seja “e é evidente que o substituto ideal da valva ainda não
foi encontrado e que a procura deve continuar”.
As opiniões começam a mudar com os resultados e referências dadas por
GABBAY et al.41, quando afirmavam que os resultados obtidos em aceleradores de
fadiga, permitiram inferir e orientar mudanças nos projetos dos substitutos valvares,
principalmente nas de origem biológica.
Em seguida, GABBAY et al.42 demonstram claramente que próteses
submetidas a teste de fadiga, apresentam rupturas e lacerações semelhantes às
encontradas em reoperações e necropsias, principalmente naquelas em que
assumiu-se ter trabalhado mais de 100 milhões de ciclos sob regime de fadiga.
Na mesma época, SCHOEN e LEVY 80 afirmam, frente a um extenso
levantamento, que o maior percentual de falências das biopróteses ocorriam entre 5
e 7 anos, e que o motivo não seria propriamente fadiga ou falha mecânica e sim
processo degenerativo, tal como calcificação.
No ano seguinte SCHOEN e HOBSON 81 ressaltavam a afirmação, diante de
um expressivo número de explantes de substitutos valvares em reoperações e
necropsias, que ainda era a maior fonte de informações, não passíveis de serem
obtidas em estudos de durabilidade in vitro ou em uso pré-clínico em animais.
GABBAY et al.46 com os resultados fornecidos pelo FT300, afirmavam que
pelo grande índice de reproducibilidade obtido, já era possível predizer com
segurança de que modo os substitutos valvares entravam em falência do ponto de
vista mecânico em estudos in vitro; no entanto do ponto de vista biológico nenhum
fator poderia ainda ser previsto.
BOKROS et al.17 em um extenso levantamento americano, delinearam
praticamente todos os pontos que levam ao mau funcionamento dos substitutos
valvares de origem mecânica. ARRU et al.4 no lado europeu, praticamente repetem
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e complementam os achados de BOKROS et al.17, também sobre próteses de
origem mecânicas.
Frente as recentes publicações, NOLAN 68 em 1995, insiste nas
recomendações junto às subsidiárias da ISO, em seus países, como AFNOR na
França; DIN na Alemanha; BSI na Inglaterra; ANSI nos Estados Unidos da América;
ABNT no Brasil; etc., deveriam exercer uma fiscalização rígida sobre produtos
disponíveis para implante em humanos.
PAULSEN e HANSEKAN 72 em editorial, chamavam a atenção que se deve
tomar extremo cuidado na extrapolação dos dados obtidos em estudos in vitro para o
uso clínico, como também se basear clinicamente nas válvulas explantadas.
Chamando a atenção em outro aspecto, RICHARD e CAO 77 quando
analisaram complicações com próteses mecânicas, praticamente esgotaram os
pontos que levam a falência deste tipo de substituto; referiram que os de ordem
estrutural e mecânica já estavam bem estudados do ponto de vista hidrodinâmico e
de fadiga.
No entanto, relacionaram vários outros, de falências intra-operatórias, como:
rotação, abertura e fechamento excessivamente forçados do disco, erosões dos
anéis, etc., os quais levam no pós-operatório, falências não relacionadas com a
fabricação da prótese.
GLOECKNER et al.48 mais recentemente, usaram aceleradores de fadiga, sob
protocolos normalizados, estudando em cortes lineares, biopróteses submetendo-as
desde a 0, 50, 100 e 200 milhões de ciclos; demonstraram que proporcionalmente,
as que tiveram menos trabalho, apresentaram menor índice de traumas em pontos
críticos de ruptura e de fadiga, observados em âmbito clínico.
Finalmente, TEOH 90 em extensa revisão sobre resistência de biomateriais,
expôs uma infinidade de possibilidades que levam a ultimar em falência; deixou
evidente a necessidade de diferentes aparelhos e técnicas para simular o desgaste
inerente a cada substituto, ressaltando ainda, que se tem muito a aprender,
considerando que ainda se está na infância nesta área.
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3 MATERIAIS E MÉTODOS
3.1 LOCAL
Figura 3.2 – Laboratório de Máquinas Térmicas.
Esta máquina foi construída no Laboratório de Máquinas Térmicas do
DEMEC, Departamento de Engenharia Mecânica, Setor de Tecnologia da UFPR,
(Universidade Federal do Paraná); sendo a maior parte das peças e construção
produzidas neste laboratório e raras operações foram executadas por terceiros.
Os materiais utilizados, foram os de uso corrente na engenharia, tais como:
aço carbono, (sem especificação explícita); aço inoxidável AISI 304, latão comercial;
rolamentos, selos mecânicos, conexões de latão, para uso em hidráulica, conexões
em PVC; contatores, disjuntores, relés de uso normal nas instalações elétricas,
motores elétricos encontrados no comércio, tarugos em PVC, PA, PTFE, colas de
silicone, epóxi, cianoacrilato, etc.
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O equipamento para a obtenção dos diagramas pressão-tempo, p-t, é o de
uso normal no Laboratório de Máquinas Térmicas, da UFPR, adquirido pela mesma
no ano de 1972.
Quanto à metodologia, serviram de base os métodos de uso corrente na
engenharia mecânica, tais como: ferramentas manuais, divérsos tipos de chaves,
morsas de bancada, torno mecânico, furadeiras, moto-esmeril, solda elétrica,
retificador de superfícies cilíndricas, internas e externas, fresadoras, solda
estanho/chumbo, aplicadores de rebites e etc.
3.2 VISTA GERAL DO SIMULADOR DE FADIGA
Este simulador de fadiga é um sistema composto de vários conjuntos,
dispostos no Laboratório de Máquinas Térmicas conforme a figura 3.2.1
Figura 3.2.1 – Simulador de fadiga. Conjuntos: A - Reservatório auxiliar do líquido; B -
Alternador de fluxo do líquido; C – Reservatório principal do líquido; D – Conjunto de refrigeração do
líquido; E – Quadro de comando e de segurança e F – Conjunto eletrônico de medição de pressões.
26
3.3 DESCRIÇÃO DOS CONJUNTOS
Os conjuntos com descrição pormenorizada, conforme a figura 3.2.2, foram
assim divididos: reservatório auxiliar do líquido; conjunto alternador do fluxo do
líquido com suas partes; reservatório principal do líquido e seus integrantes; conjunto
de refrigeração do líquido; quadro de comando e segurança e o conjunto de medição
de pressões e seus equipamentos.
Figura 3.2.2 – B – Conjunto alternador do fluxo do líquido; C – Reservatório principal de
líquido e D – Conjunto de refrigeração do líquido, os quais serão descritos adiante.
3.3.1 Reservatório Auxiliar do Líquido – A
Consiste apenas num tambor de polietileno, capacidade 200 litros e está
conectado com o conjunto alternador de fluxo do líquido - B, através de uma
mangueira de PVC trançado, dn = ¾” e dois registros de gavetas de latão, dn = ¾”;
este reservatório é utilizado apenas quando se torna necessário esvaziar o conjunto
reservatório principal de líquido - C, para inspeção e/ou manutenção.
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3.3.2 Conjunto Alternador do Fluxo do Líquido – B
É o conjunto que promove a abertura e o fechamento das próteses em
ensaio, conforme as figuras 3.2.1. e 3.2.2.
O caminho percorrido pelo líquido, compõe-se de um circuito que partindo do
reservatório principal, pela tubulação de sucção, por gravidade e aspiração,
passando pela moto-bomba, é levado pela tubulação de recalque às válvulas
rotativas, as quais são conectadas por uma luva elástica, devidamente protegida por
capa protetora, a um motor elétrico que irá acioná-las.
O líquido, agora passará pela prótese em ensaio, montada num sistema
denominado de porta-válvula, local de estudo da prótese em ensaio, seguindo deste
ponto o líquido passa por um sistema de acumulação de energia e através da
tubulação de retorno o líquido novamente volta ao reservatório principal.
Segue-se descrição individualizada e pormenorizada de cada um dos
componentes deste conjunto de modo a mostrar sua estrutura, suas funções e suas
inter relações com os demais conjuntos.
3.3.2.1 Tubulação de sucção
O número 1 da figura 3.2.2, acima, com diâmetro nominal de duas polegadas,
(dn = 2”) conduz o líquido do reservatório principal, passando por um registro de
esfera, de mesmo diâmetro, que normalmente permanece aberto e uma tubulação
de PVC, com trama em espiral, própria para trabalhar em sucção de motobombas.
3.3.2.2 Motobomba ABS
É identificada com o número 2, na figura 3.2.2, é uma motobomba, de uso
industrial tipo monobloco, modelo NOWA 3213 MBZN 135.08.2, opção 2, fabricada
pela ABS – Indústria de Bombas Centrífugas Ltda., Curitiba-Paraná, vide ANEXO 1;
acionada por um motor elétrico, que apresenta os seguintes dados de placa:
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SIEMENS, potência de 4 CV, tensão de trabalho de 220 V, 3 fases, 12 A, velocidade
máxima de 3.450 rpm.
Acoplada ao motor, está a bomba, fabricada pela Halberg para a ABS, que é
do tipo centrífuga de rotor fechado, para aplicação em monobloco, montada na
opção 2, cuja curva de desempenho encontra-se no ANEXO 1.
Esta bomba suga o líquido do reservatório principal - C, através das
tubulações de sucção e recalca, enviando o líquido sob pressão para as válvulas
rotativas; esta bomba é fabricada em ferro fundido, e, visando sua proteção, a
mesma sofreu o tratamento por deposição com níquel químico.
3.3.2.3 Tubulação de recalque
Identificada pelo número 3, da figura 3.2.2, é um tubo de PVC, trançado, dn =
3/4” que conduz o líquido para as válvulas rotativas. Na saída da motobomba,
existem dois registros de gaveta, de latão, dn = 3/4”, o registro inferior funciona
como desvio através de uma mangueira de PVC, trançada, dn = 3/4”, este quando
necessário, permite transferir o líquido do reservatório principal para o reservatório
auxiliar, cujo retorno é feito por gravidade.
O registro superior funciona como desvio bifurcado, um ramo, permitindo que
parte do líquido, se necessário, possa ser desviado para a tubulação de retorno e
deste ao reservatório principal, assim regulando a pressão e a vazão de líquido do
outro ramo que irá alimentar as válvulas rotativas.
3.3.2.4 Válvulas rotativas
O número 4 da figura 3.2.2, identifica o conjunto de válvulas que permite
alternância de fluxo em freqüência acima de 1.000 ciclos por minuto, isto é, acima de
16,7 Hz; as figuras 3.2.3 a 3.2.7 representam as principais partes destas válvulas
rotativas.
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Figura 3.2.3 – Válvulas rotativas.
Na figura 3.2.3 pode-se observar todos os componentes desta peça, que,
devidamente numerados, possibilitam entender o seu funcionamento, assim tem-se
que 1 e 2 são flanges de fixação do conjunto; 3 e 4 os cabeçotes, dentro dos quais
são alojados os rolamentos, calços e a parte fixa dos selos mecânicos.
Os orifícios 5 e 6, são os de alívio da pressão; 7 e 8, são orifícios através dos
quais o líquido tem acesso aos oito porta-válvulas, identificado na figura 3.2.2, com o
número sete.
O cilindro de aço carbono é o número 9, revestido por deposição química de
níquel, operação esta normalmente denominada de “níquel químico”; o número 10
identifica o eixo de aço inoxidável AISI 304; 11 e 12 são rotores de latão, revestidos
com solda estanho-chumbo, na proporção de meio a meio.
Os números 13 e 14 são partes móveis do selo mecânico, Burgmann do
Brasil - Vedações Industriais Ltda, Campinas – SP, que são afixadas ao eixo, uma
projetada para trabalhar no sentido dos ponteiros do relógio, quando olhado do lado
dos calços da mola e outra em sentido contrário.
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A mola 18, que trabalha no sentido anti-horário, é ajustada pelos calços 16 e
17; enquanto que a mola 19, que trabalha no sentido horário, é ajustada pelos
calços 15 e 17, vide ANEXO 2, e 20 são partes móveis do selo mecânico, com
alojamento de aço inoxidável AISI 304 e o elemento de vedação de carbono
pirolítico, vide figuras 3.2.5 e 3.2.6.
Saída de líquido pressurizado para a torre auxiliar é o 21, 22 é entrada de
água pressurizada pela motobomba ABS, item 2 da figura 3.2.3.
O cilindro, possui quatro orifícios diametralmente opostos, visto como
números 7 e 8, funcionando como saída de líquido pressurizado, que após sofrerem
bifurcações, alimentando com fluxo alternativo, perfazendo com isto a alimentação
dos oito porta-válvulas.
Figura 3.2.4 – Rotores das válvulas rotativas.
Na figura 3.2.4, observa-se que a região indicada pelo número 1, é entrada do
líquido pressurizado pela motobomba, item 22 da figura 3.2.3; esta pressão é
permanente e depende das regulagens dos registros dos porta-válvulas, bem como
do registro de alívio no final da tubulação de recalque.
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Sulcos, indicados com número 2, funcionam como canais que levam o líquido
pressurizado aos orifícios 7 e 8 e seus diametralmente opostos, que nos porta-
válvulas produzirão a abertura das próteses em ensaio.
O movimento giratório dos rotores faz com que o fluxo para os porta-válvulas,
seja intermitente, o qual em meia volta do eixo abre quatro próteses e na outra meia
volta abre outras quatro.
A indicação fornecida pelos números 3, são canais que aliviam a pressão do
fluido permitindo o movimento de retorno do mesmo através os porta-válvulas,
produzindo o fechamento das próteses em ensaio.
Os movimentos de retorno do fluido e fechamento protético, são auxiliados de
modo intermitente, pela ação dos acumuladores de energia, que serão descritos
adiante.
Figura 3.2.5 – Peças das válvulas rotativas: 1 – Eixo e rotores; 2 – Cilindro; 3 – Cabeçotes
e 4 e 5 – Flanges de fixação.
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O movimento giratório dos rotores faz que o fluxo do líquido retorne, também
de modo intermitente, e mantendo a pressurização da prótese na posição fechada,
permitindo o escoamento do líquido pelos orifícios 5 e 6.
Como os canais 2, de alimentação com líquido pressurizado e os canais 3, de
alívio de pressão estão defasados de 180 graus, os quatro conjuntos de duas
próteses ficam sujeitas a movimento alternativo do líquido, diametral e
diagonalmente opostos.
Também, diametralmente opostos aos orifícios 5 e 6, existem outros dois
orifícios análogos, ligados à tubulação de retorno ao reservatório principal, item C
das figuras 3.2.1. e 3.2.2.
Na figura 3.2.7, não são observados os selos mecânicos, mas aparecem os
rolamentos, calços, prisioneiros, e porcas.
No cilindro, os seis orifícios, um de entrada e cinco de saída, possuem roscas
com dn = 3/4”, mas nos cabeçotes, os furos para saída de líquido para alívio da
pressão, a rosca tem dn = 1/2”.
Vale lembrar que no Brasil, para tubos e conexões a norma oficial é NBR NM
ISO 7-1, no entanto, os fabricantes continuam a usar a norma brasileira NBR 6414
que já foi cancelada, bem como as normas estrangeiras BSP e NPT.
Figura 3.2.6 – Detalhe do cabeçote: 1 – Parte fixa do selo mecânico, metal duro (widia).
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Figura 3.2.7 – Peças da válvula rotativa: 1 e 2 - Suportes utilizados apenas para a pré-
montagem da mesma.
3.3.2.5 Motor elétrico WEG
O número 5 da figura 3.2.2, trata-se de um motor elétrico fabricado pela WEG
S/A, Jaraguá do Sul - SC., que tem como características os seguintes dados de
placa: potência: 2,0 cv = 1.5 kW, tensão: 220 V três fases, corrente nominal de 7,3 A
e velocidade angular de 390 a 2.540 rpm.
A velocidade angular do motor é regulada e controlada pelo variador de
velocidade tipo CFW 07, com os seguintes dados: modelo: MDW 01, 7,3/1 AC 220-
230; tensão de alimentação: 220 V, duas fases; corrente nominal de entrada: 13 A;
potência dissipada: 90 W e regulado pelo elemento de comando através de um
cabo.
É interessante notar que nas diversas medidas de corrente, com o conjunto
trabalhando nas mais variadas condições, entre 390 rpm e 2.540 rpm a corrente
medida nunca ultrapassou de 4,0 A.
O controle automático do variador de velocidade permite variação da
velocidade angular do motor da ordem de +/- 1,0% em relação ao valor solicitado
pelo elemento de comando.
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3.3.2.6 Capa protetora da luva elástica
Na figura 3.2.2, aparece como o número 6, instituída e motivada pela
segurança, foi instalada uma capa de proteção em chapa de aço, sobre a luva
elástica que conecta o motor elétrico WEG ao conjunto das válvulas rotativas.
3.3.2.7 Porta-válvulas
Identificado com o número 7 na figura 3.2.2, este módulo localiza-se acima do
conjunto de válvulas rotativas, e situa-se entre o conjunto considerado posterior o
do acionamento, Motor WEG e o conjunto de estroboscopia, considerado a parte
frontal.
Aos orifícios 7 e 8 e aos diametralmente opostos, figura 3.2.3, válvula rotativa,
e região com o número 2 da figura 3.2.4 estão conectados bifurcadores de fluxo, e a
cada um dos ramos destes está conectado um porta-válvulas.
Esta configuração com os porta-válvulas foi adotada tendo em vista o desejo
de ver a abertura e o fechamento da prótese durante o funcionamento do
equipamento.
Assim os oito porta-válvulas foram divididos em dois grupos de quatro, que
olhando da parte frontal, figuras 3.2.10 e 3.2.16, tem-se à esquerda o grupo
denominado de “A” e à direita denominado de “B”.
A partir da parte frontal, os porta-válvulas foram numerados de 1 a 4, onde
tem-se: à esquerda, os porta válvulas A1, A2, A3 e A4 e à direita, os porta-válvulas
B1, B2, B3 e B4.
O fluxo do líquido tem a seguinte seqüência: reservatório principal,
motobomba, válvulas rotativas, porta-válvulas e tubulação de retorno ao
reservatório principal.
Os porta-válvulas A2, A3, A4, B2, B3 e B4, são iguais e possuem duas
tomadas de pressão no alojamento da prótese em ensaio, cada uma com registro
de esfera, dn =1/4”, colocados imediatamente antes e após a prótese, cuja medida
entre os centros destas tomadas de pressão é de 20 mm, exatamente a distância
entre as conexões do transdutor de pressão utilizado.
35
Figura 3.2.8 - Vista parcial do equipamento: 1- Torre auxiliar.
Os porta-válvulas A1 e B1 possuem 4 tomadas de pressão, sendo duas de
um lado e duas de outro lado da prótese, a distância entre os centros das tomadas
correspondentes de um lado e do outro lado da prótese também é de 20 mm.
Observando a figura 3.2.11, tem-se uma luva de união em material de latão,
com diâmetros nominais dn = ¾”, levando o número 1, o bifurcador; já com o número
2 um registro de gaveta com manopla amarela, regula a energia (pressão e vazão)
do líquido, quando as próteses estão sob regime de ensaio, normalmente estes oito
registros estão quase que na posição totalmente aberta
O número 3 indica uma conexão em “T”, recebendo em uma das
extremidades um visor, indicado pelo número 4, construído em PVC, dn = ¾”, o qual
recebe uma das extremidades do cabo de fibra ótica que conduz a luz pulsativa do
conjunto de estroboscopia.
O alojamento da prótese, mostrado com o número 5, também em PVC,
branco, dn=1 ½”, em sua parte superior, observam-se os dois registros de latão, dn
= ¼”, para a tomada de pressão diferencial, vide figura 3.2.12 e 3.2.13.
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Após o alojamento da prótese, o número 6 identifica uma cruzeta em latão, dn
= ¾”, na qual conecta-se uma tubulação auxiliar, número 7, em PVC trançado, dn =
¼”, que conduz o líquido, sob pressão, para a torre auxiliar.
Figura 3.2.9- Vista lateral direita do equipamento.
Figura 3.2.10 - Vista frontal do equipamento.
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Esta tubulação auxilia o fechamento das próteses biológicas, quando o
equipamento funciona nas velocidades mais elevadas, nas quais os tempos de
abertura e fechamento das próteses são muitos pequenos, o que dificulta o
funcionamento devido à inércia do líquido e a elasticidade do material da prótese.
Em velocidades mais baixas, esta tubulação pode ficar inoperante, fechando
o correspondente registro de esfera, latão, dn = ¼”,existente na torre auxiliar, vide
item 1 da figura 3.2.8.
Um tubo de borracha de uso automotivo, de uma lona, dn = 1¼”, com
comprimento de 30 cm, o número 8, funciona como acumulador de energia, tendo
em sua extremidade superior um sistema para drenagem de ar, figura 3.2.11.
Este sistema é identificado com o número 9 na figura 3.2.11, funciona como
dreno de ar, através um registro de agulha, dn = 6 mm, aço inoxidável AISI 304,
corpo em poliformaldeído.
Este sistema de drenagem de ar trabalha permanentemente com pequena
abertura, fazendo com que o registro permita a saída de cerca de 10 gotas/minuto
de líquido; deste modo procura-se evitar a existência de bolsa de ar na parte
superior do acumulador de energia
Um registro de gaveta, o número 10 da figura acima, latão, dn = 3/4” com
manopla azul, colocado na seqüência, trabalha parcialmente aberto, permitindo
regular a pressão diferencial que atua na prótese quando a mesma está na posição
fechada.
Um filtro de nylon no interior da luva em PVC, numerada com número 11,
recolhe partículas das próteses em ensaio que, eventualmente, possam se
desprender é colocado antes da tubulação de PVC, trançado, dn = ¾” que permite a
saída do líquido de retorno ao reservatório principal, C.
A tubulação de PVC, evidenciada com o número 13, trançado, dn = ¾” que
conduz o líquido de retorno ao reservatório principal, quando o rotor da válvula
rotativa, permite o alívio de pressão, pela coincidência do canal 2 ou 3 da figura
3.2.4 com o orifício 8 ou 7 do cilindro visto na figura 3.2.3, fazendo a comunicação
destes orifícios com os orifícios 5 ou 6 dos cabeçotes de latão.
Através do visor, identificado com o número 14, ainda na figura 3.2.11, pode-
se observar, fotografar e filmar a abertura e o fechamento da prótese ensaiada, em
pleno funcionamento do equipamento.
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Figura 3.2.11 - Vista lateral do porta-válvula B4.
Figura 3.2.12 - Alojamento da prótese: 1 - Alojamento da prótese, conjunto montado; 2 -
Transdutor de pressão diferencial e 3 - Registros de esfera, latão, dn = ¼”.
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O item identificado com o número 5 da figura 3.2.11 e as figuras 3.2.12,
3.2.13 e 3.2.14, mostram o que constitui o alojamento da prótese.
Figura 3.2.13 - Alojamento da prótese, conjunto semi-desmontado: 1 - Luva, PVC, rosca,
dn 1 ¼”; 2 - Transdutor de pressão diferencial; 3 - Registros de esfera, latão, dn = ¼”; 4 - Anéis de
fixação (poliformaldeído); 5 - Anel de suporte da prótese em ensaio e 6 - Elemento de regulagem e
vedação.
Figura 3.2.14 - Prótese fixada no anel de suporte, por sutura.
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3.3.2.8 Conjunto de estroboscopia
Fabricado especialmente para o atual trabalho, vide ANEXO 3, cujo princípio
de estroboscopia é baseado numa fonte de luz fixa com potência regulável numa
fenda móvel; o centro da fenda dista 35 mm do centro e um disco rotativo, portanto
percorre um círculo cujo comprimento é:
& U [[ PP
Considerando que a máquina está na sua velocidade máxima de 2.540 rpm, a
velocidade do centro da fenda é:
Velocidade = n x C = 2.540x219,91 = 558.571,40 mm/min = 9.309 mm/s.
A largura da fenda é de 4 mm, portanto, nesta velocidade a duração da luz
que atravessa a fenda é: 9.309 mm--------1s
4 mm------------------t         :. t = 0,4296 ms
Por este motivo, a lâmpada do conjunto de estroboscopia deve ter potência
relativamente elevada, 300 W, e deve possuir um regulador de potência, “dimmer”,
para trabalhar nas velocidades menores adequando sua luminosidade para
possibilitar a observação direta.
Figura 3.2.15 – Vista lateral do equipamento: 1 - Conjunto de estroboscopia e 2 - Cabo de
fibra ótica, dn = 6 mm, de = 12,7 mm, comprimento: 1.0 m. Reichenbach Instrumentos de Fibra Ótica
Ltda, São Paulo-SP.
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O centro da fenda, em 1 volta percorre, sem deixar passar a luz, uma
distância de: Csl = 219,91 – 4 = 215,91mm.; o tempo correspondente sem luz será:
9.309 mm-----------------1s
215,91 mm-------------------tsl
tsl = 23,192 ms
Velocidade = 9.309 mm/s.
:. t’ = 1/V = 1/9.309 s/mm = 0,000107416 s/mm = 0,107416 ms/mm
Como Csl = 219,91 mm
:. t’ = 219,91 mm x 0,107416 ms/mm = 23,622 ms.
tsl + t = 23,192 ms + 0,430 ms = 23,622 ms.
Verificação:
N = 2.540 rpm :. f = 42,333 rps = 42,333 Hz
T = 1/f = 1/42,333 = 0,023622 s = 23,622 ms
Figura 3.2.16 - Vista frontal do equipamento: 1 - Conjunto de estroboscopia; 2 - Variador
de velocidade do motor WEG que aciona o eixo das válvulas rotativas; 3 - Controlador da potência da
lâmpada do conjunto de estroboscopia, “dimmer”, da classe de potência de 1000 W e 4 – Comando
de regulagem do variador de velocidade, 2 do motor WEG
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O disco de alumínio com a fenda e a lâmpada de filamento incandescente de
300 W encontram-se dentro de uma proteção tubular composta de duas partes: uma
fixa, de alumínio e uma móvel segundo seu eixo, de PVC, ambas com diâmetro
nominal de 120 mm.
Na parte móvel, de PVC, foi colocada, na periferia, uma escala graduada de 0
a 360º, com marcação no sentido horário.
Na flange de fixação da válvula rotativa, figuras 3.2.5, item 4, foram feitas
marcas de referência para as medidas angulares da posição do cabo ótico da luz
estroboscópica, sendo uma na parte superior a + 90º e outra na parte inferior a –
90º.
Nesta parte móvel de PVC é fixada uma das extremidades do cabo de fibra
ótica; girando esta peça, segundo seu eixo, e observando a prótese com a luz
transmitida através do cabo de fibra ótica, na escala graduada pode-se ler os graus
correspondentes à abertura e ao fechamento da prótese valvular em ensaio.
Figura 3.2.17 – Vista do conjunto de estroboscopia, semi-aberto: 1 - Disco de alumínio, dn
= 120 mm, e = 4 mm, que gira na mesma velocidade do eixo das válvulas rotativas; 2 - Iluminação do
cabo de fibra ótica para visualizar a luz da fenda; 3 - Fenda iluminada; 4 - Lâmpada de 300 W, 127 V;
5 - Ventilador, dimensões externas 12 cm x 12 cm, 127 V, 20 W e 6 - Cabo de fibra ótica,
Reichenbach Instrumentos de Fibra Ótica Ltda, São Paulo - SP.
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3.3.2.9 Tubulação de retorno
O retorno do líquido ao reservatório principal, observa-se na figura 3.2.2,
(conjunto alternador de fluxo do líquido), o item 9 é a tubulação em questão,
constitui-se de um tubo em PVC, rígido, dn = 2” e a parte em azul é uma junta
flexível, destinada a diminuir o efeito das vibrações.
3.3.2.10 Tubulação protetora
Uma tubulação protetora da cablagem elétrica, observa-se ainda na figura
3.2.2, o item 10 identifica o tubo de PVC, dn = 4”, tipo ponta e bolsa destinado a
proteger a cablagem elétrica.
3.3.2.11 Controlador de velocidade
O controlador da velocidade angular do motor elétrico WEG, é o item 2,
observando a figura 3.2.16, que é controlado pelo item 4 da mesma figura, a
velocidade do motor WEG pode ser controlada entre 390 e 2.540 rpm, por variação
da freqüência da energia elétrica fornecida ao referido motor trifásico em 220 V.
3.3.3 - Reservatório Principal de Líquido
Este reservatório é representado pelo item C, observando-se a figura 3.3.1, o
líquido oriundo das válvulas rotativas e das próteses em ensaio, pela tubulação de
retorno, item 1 desta figura, chega ao reservatório principal.
3.3.3.1 Tambor de polietileno
Evidenciado pelo número 2 da figura 3.3.1, com capacidade para 200 litros, e
pode-se observar o que nele estão agregados, como o item 3, tubos condutores de
fluído refrigerante, FREON 22; a tubulação de sucção, item 4, ligada à motobomba
ABS.
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A identificação com o número 1 é a tubulação de retorno dos alojamentos das
próteses valvulares em ensaio.
Figura 3.3.1 – Reservatório principal de líquido
3.3.3.2 Sensor de temperatura
Sensor de temperatura, identificado como o item 5, é um sensor de
temperatura tipo Pt100, isto é, resistência de Platina, padrão, cuja resistência elétrica
é de 100 Ohm a 0 ºC, (15 mA/7.5 V); o qual está ligado ao termostato COEL, que se
encontra no quadro de comando e segurança.
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3.3.3.3 Termostato mecânico
Trata-se de um termostato mecânico, item 6 da figura 3.3.1, cujos contatos
ficam na posição ligada quando a temperatura do líquido está abaixo da temperatura
indicada no dial, que no caso é de 40° C.
3.3.3.4 Pressostato
Identificado como o item 7 da figura 3.3.1, cujos contatos ficam fechados
(ligados) quando a pressão do líquido no tambor corresponde a um nível acima do
mínimo de segurança para o funcionamento do equipamento.
Tanto o termostato como o pressostato, estão ligados em série com o circuito
de segurança que está no conjunto Quadro de Comando e de Segurança – E;
assim, se a temperatura do líquido atingir + 40° C ou o seu nível atingir um mínimo
de segurança no tambor, o circuito de segurança é interrompido, desligando todo o
equipamento e, para religá-lo, se faz necessário intervenção do operador.
Figura 3.3.2 – Filtros na sucção da bomba ABS.
Dentro do tambor observa-se a montagem de quatro partes importantes,
conforme as seguintes figuras: 3.3.2, 3.3.3 e 3.3.4.
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3.3.3.5 Filtros de sucção
São filtros conectados na tubulação de sucção da bomba ABS, são em
número de três, ligados em paralelo, revestidos com tela de aço inoxidável AISI 304,
dn = 70 mm, comprimento de 240 mm, 20 malhas por polegada, figura 3.3.2.
3.3.3.6 Evaporador
Na figura 3.3.3, é um evaporador (parte fria) do trocador de calor, Conjunto de
Refrigeração do Líquido – D, que será pormenorizado adiante.
3.3.3.7 Desborbulhadores
Aparecem na figura 3.3.4, um em cada lado, na parte superior do tambor
principal de líquido, essas partes são necessárias para evitar que pequenas bolhas
de ar atinjam os filtros na sucção da bomba ABS.
3.3.3.8 Líquido
O líquido que circula através do equipamento é composto de 200 litros de
água deionizada, adicionada de 1kg de nitrito de sódio, (NaNO2) e 1 litro de
formalina, (37% de formol).
Figura 3.3.3 – Evaporador (parte fria) do conjunto de refrigeração do líquido.
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Figura 3.3.4 – Desborbulhadores.
3.3.4 Conjunto de Refrigeração do Líquido – D
Durante o funcionamento do equipamento, verificou-se aquecimento do
líquido. Este aquecimento é devido, principalmente, à potência da bomba ABS
comunicada ao líquido; a potência da referida bomba é no máximo 3.4 cv, sendo que
a pressão e a vazão do líquido são variáveis, e dependem das regulagens de cada
um dos oito porta-válvula.
Foram feitas diversas medidas da elevação da temperatura do líquido,
quando em temperatura ambiente apresentava variação entre + 10° C e + 25° C,
obteve-se um valor médio do aquecimento de ûW &KRUD
A quantidade de calor gerada no líquido durante o funcionamento do
equipamento será:
4 *&DûW
G = quantidade de líquido, no caso 200 litros § 200 kg
Ca = calor específico da água = 1 kcal/kg°C
ûW DTXHFLPHQWRGROíquido = 5,1°C/h
Q = quantidade de calor gerado = kcal/h
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>4@ >*&DûW@ >NJNFDONJ&&K@ NFDOK
Q § 200 x 1 x 5,1 = 1.020 kcal/h
Considerando que 1 BTU = 0,252 kcal, 1 kcal = 3,968 BTU, temos:
Q = 1020/0,252 = 4.048 BTU/h
Para a refrigeração do líquido, foi instalado um condicionador de ar, marca
CONSUL, com capacidade de 15.000 BTU/hora, o que resulta num coeficiente de
segurança (Cref)
Cref = 15000/4048 = 3,7
O evaporador (parte fria) deste condicionador de ar foi instalado dentro do
tambor de líquido, com ligação por meio de tubulação de cobre apropriada; o
conjunto de refrigeração do líquido é comandado pelo termostato COEL que se
encontra no Quadro de Comando e Segurança.
3.3.5 Quadro de Comando e Segurança – E
Considerando a diversidade dos equipamentos que consomem energia
elétrica, foram efetuadas medições individuais dos conjuntos, aferindo-se a corrente
consumida.
O equipamento Conjunto Eletrônico-F, de medição de pressão funciona com
pequeno consumo de energia elétrica, sendo que o osciloscópio Tektronix e o
amplificador Hartmann & Braun, funcionam em 127 V, com corrente a 1 A, o
amplificador Kistler funciona em 220 V, com corrente inferior a 0,5 A,
Este equipamento, Tektronix, Hartmann & Braun e Kistler estão ligados
diretamente à rede elétrica do Laboratório de Máquinas Térmicas, onde o Simulador
de Fadiga de Próteses Valvulares Cardíacas  está sendo desenvolvido, e a energia
que consomem, não passa pelos disjuntores, relés e contatores, instalados no
quadro de comando e segurança.
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Outrossim, no quadro de comando e segurança existem dois equipamentos
eletrônicos de baixo consumo de energia, ligados no próprio circuito do referido
quadro de comando, quais sejam um termostato e um horímetro, itens 32 e 33 da
figura 3.5.2.
3.3.5.1 Termostato e horímetro
Ambos da COEL, todos os demais aparelhos do quadro de comando e
segurança são SIEMENS, os cabos e fios “terra” foram ligados em dois aterramentos
existentes no Laboratório de Máquinas Térmicas.
Para avaliar os consumos principais de energia elétrica pelos motores do
simulador de fadiga mediram-se as correntes e sabendo que estes motores
trabalham com a tensão de 220 V, obtiveram-se os seguintes resultados:
A motobomba ABS com 9,0 A, o motor WEG com 2,8 A e o refrigerador
CONSUL com 12,0 A, totalizando desta forma um consumo global de 23,8 Ampére;
diante destes dados é que foram escolhidos os aparelhos, disjuntores, relés,
contatores e fusíveis, bem como a bitola dos fios a serem utilizados.
A Figura 3.5.1 – Esquema Elétrico do Quadro de Comando e de Segurança –
Estudo Simplificado, apresenta a disposição dos aparelhos, da fiação e tomadas.
As tomadas, entrada e saída, estão numeradas de 1 a 10, e os aparelhos de
11 a 33; esta disposição foi adotada, tendo em vista que a atual instalação do
simulador de fadiga está provisoriamente no Laboratório de Máquinas Térmicas da
UFPR. Posteriormente, quando for feita a instalação definitiva, em outro local, será
estudada uma nova instalação de fiação, ou seja, entrada e saída mais apropriada
em função do local.
3.3.5.2 Tomadas
Observando-se a figura 3.5.1, as tomadas e os demais componentes foram
identificados com números, no texto em negrito, assim, o número 1, é entrada de
energia elétrica da rede do Laboratório de Máquinas Térmicas, 220 V, 60 Hz, 36 A, 3
fases + Neutro, cabos flexíveis 4x6 mm², onde N = Neutro, azul claro; U = Fase,
preto; V = Fase, vermelho e W = Fase, azul escuro.
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Saída auxiliar, é o 2, com 220 V, 60 Hz, 5 A, 2 fases + Terra, cabos, flexíveis,
3x2,5 mm², prevista para o equipamento Kistler; 3 é a saída auxiliar, 127 V, 60 Hz,
10 A, 1 fase + Neutro + Terra, cabos flexíveis, 3x2,5 mm², prevista para os
equipamentos Hartmann & Braun e Tektronix.
Pode-se observar que durante a execução, em ambas as saídas auxiliares,
foram ligados filtros de linha, com 5 tomadas cada.
O número 4 era uma tomada auxiliar, que, durante a execução foi eliminada,
tendo em vista a observação nos item 2 e 3 acima, o item 5, é uma tomada auxiliar,
utilizada para o sistema de alarme, independente da rede elétrica do Laboratório de
Máquinas Térmicas; quando o contator 17, é desligado, liga-se automaticamente o
terminal 21NC ao terminal 22NC, do contator, e quando o contator é ligado,
desligam-se automaticamente os terminais citados.
Saída do circuito de proteção, 6, fio amarelo + verde, para o termostato
auxiliar e o pressostato, cabo flexível 1x1,5 mm². O circuito de proteção é energizado
em 220 V e passa pelos seguintes aparelhos: fusíveis 13 e 14, botão de parada 16,
botão de partida 15, relé 12, contator 17, relé 26, relé 28, relé 30, termostato auxiliar
e pressostato.
Para o funcionamento do equipamento, todos os contatos ligados neste
circuito de proteção, devem estar na posição “fechado”, se qualquer um destes
contatos “abrir”, o contator 17 desliga todo o sistema, e a re-ligação só pode ser feita
mediante a intervenção do operador.
Saída de energia 7, para a moto-bomba ABS, 220 V, 60 Hz, 20 A, 3 fases +
Terra, cabo flexível 4x2,5 mm²; 8 é saída para o equipamento WEG, 220 V, 60 Hz,
20 A, 2 fases + Terra, através de cabo flexível 3x2,5 mm², conectada à entrada do
variador de freqüência, cuja saída vai para o motor com energia elétrica de 3 fases,
220 V, freqüência variável, de modo que o mesmo possa trabalhar entre 390 a 2.540
rpm.
Tomada para o sensor de temperatura PT-100 9, que se encontra dentro do
reservatório principal, cabo flexível, 2 x 1.0 mm² + Terra; saída 10, para o
refrigerador Cônsul, 220 V, 20 A, 2 fases + Terra, 3 x 2,5 mm².
O aterramento elétrico, feitos em dois pontos distintos no Laboratório de
Máquinas Térmicas, mostrados com T, “terra”.
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Como número 11, é um disjuntor 5SX2325-7, 220 V, 25 A, 60 Hz, que ativa o
circuito de proteção através do relé 12, permitindo a ligação do contator 17, através
do botão de partida 15, pelo circuito de segurança; 12 é um relé 3UGO240 0AMO7,
220 V, 3 fases, protege o conjunto da falta de fase, assimetria entre fases, e controle
pré-fixado de mínima e máxima tensão.
Nesta aplicação, este relé foi regulado para mínima tensão em 200 V e
máxima tensão em 240 V.
Os números 13 e 14, referem-se a fusíveis, tipo Diazed, 220 V, 4 A; 15 é o
botão de partida, com 220 V, 4 A, estando normalmente na posição “aberto”; o botão
de parada 16, com 220 V, 4 A, estando normalmente na posição “fechado”.
O contator 3TF4622-0AN1, 220 V, 60 Hz, 45 A 17, é ligado pelo circuito de
segurança através do botão de partida 15, e é desligado pelo botão de parada 16.
Como 18 e 19 identificam-se fusíveis Diazed, 220 V, 25 A, pertencem ao
circuito de alimentação do Conjunto de Refrigeração do Líquido – D; fusíveis Silized
20 e 21, 220 V, 30 A, do circuito de alimentação do motor elétrico WEG; 22, 23 e 24,
como fusíveis Diazed, 220 V, 25 A, do circuito de alimentação da motobomba ABS.
Disjuntor 5SX1225-7, 220 V, 25 A, 2 fases 25, proporciona a energia ao 26,
relé 3UGO1 40-OAM07, 220 V, de proteção, respectivamente, para o Conjunto de
Refrigeração do Líquido – D; da mesma forma, 27 e 28, respectivamente, para o
motor elétrico WEG, sendo o disjuntor 5SX1225–7, 220 V, 25 A, 2 fases, e o relé
3UGO1 40-OAM07, 220 V.
Ainda, respectivamente, disjuntor 5SX 2310-7 29, 220 V, 25 A, 3 fases, que
proporciona energia e 30 relé 3UGO4–OAM02, 220 V, N, protegendo a motobomba
ABS.
Contator 3TF4311-OAN1 31, 220 V, 60 Hz, 22 A, que transmite energia
elétrica ao Conjunto de Refrigeração do Líquido-D, é comandado por 32, termostato
COEL, 220 V, 60 Hz, eletrônico, regulado para a temperatura de +37° C +/- 2° C.
Caso este termostato for regulado para a temperatura de +37° C +/- 1° C, a
freqüência da intermitência de funcionamento do Conjunto de Refrigeração do
Líquido – D, se torna elevada, prejudicando o seu funcionamento.
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Finalmente 33, trata-se de um horímetro COEL, 127 V, com 4 dígitos para
hora e 2 dígitos, para décimo e centésimo de hora.
A montagem do quadro de Comando e de Segurança foi executada,
observando a disposição dos aparelhos na mesma posição relativa prevista na
Figura 3.5.1 – Esquema Elétrico do Quadro de Comando e de Segurança – Estudo
Simplificado.
Assim, para facilitar a identificação dos aparelhos, numerou-se apenas
alguns, com a mesma numeração da Figura 3.5.1 citada acima, conforme a Figura
3.5.2.
Quanto às tomadas, as mesmas foram montadas nos painéis laterais,
esquerdo e direito; para a identificação das tomadas utilizou-se a mesma numeração
que a da Figura 3.5.1 - Esquema Elétrico do Quadro de Comando – Estudo
Simplificado.
3.3.6 - Conjunto Eletrônico de Medição de Pressões – F
Este conjunto, importado pela UNIVERSIDADE FEDERAL DO PARANÁ, em
1972, é de uso corrente no Laboratório de Máquinas Térmicas, e compõe-se dos
seguintes equipamentos:
3.3.6.1 Equipamento KISTLER-H&B
Composto de um amplificador, modelo EOMV 21, conforme ANEXO 4a e um
transdutor de pressão, piezzo–elétrico, modelo 410B, Nº 50850, com as
características: sensibilidade de 150,8 pC/at; linearidade de +/- 0,4 %; pressão de
trabalho de 0 a 100 at.; temperatura de trabalho entre -150 e +240° C e variação do
sinal, com pressão estática û9 P9V
Este equipamento permite calibragem com pressão estática apenas quando a
duração da pressão é muito pequena; segundo a Kistler Instruments AG.
O mesmo destina-se à medição de pressão variável, podendo ser utilizado na
medição de pressões “quasi” estáticas.
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Figura 3.5.2 - Quadro de Comando e de Segurança – Vista Frontal.
Ao executar as primeiras medidas com este transdutor, verificaram-se
grandes distorções no diagrama indicado pelo osciloscópio; isto se explica porque
sua capacidade nominal é de 100 atm.
Na aplicação deste simulador de fadiga a pressão máxima é de 33 mH2O, ou
seja, aproximadamente igual a 3,3 atm, portanto, a medição com o equipamento
Kistler, ficou abaixo de 3,3% da sua capacidade nominal, por este motivo, este
equipamento só foi utilizado no início deste trabalho.
A figura abaixo, formada por duas fotos obtidas das laterais externas
do Quadro de Comando e de Segurança, para facilitar a ilustração, sendo a lateral
esquerda enunciada como figura 3.5.3 e lateral direita como figura 3.5.4.
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Figura 3.5.3 Lado esquerdo – Quadro de Comando e de Segurança, Vista Lateral
Esquerda:1 – Alimentação do quadro; 2 - Saída para o filtro de linha; 2a – Filtro de Linha; 2b – Saída
para o equipamento Kistler; 2c – Saída para termostato OMEL; 7 – Saída para a Motobomba ABS; 8
– Saída para o equipamento WEG; 9 – Tomada para o sensor de temperatura PT100; 10 – Saída
para o refrigerador Cônsul e T – Ligação de aterramento.
Figura 3.5.4 Lado direito – Quadro de Comando e de Segurança, Vista Lateral Direita: 3 –
Saída para o filtro de linha; 3a – Filtro de Linha; 3b – Saída para os equipamentos Tektronix e
Hartmann & Braun e 3c – Saída para o conjunto de Estroboscopia; 5 – Tomada auxiliar para um
sistema de alarme independente da energia que alimenta o quadro de comando e 6 – Conexão do
circuito de proteção ligado ao pressostato e termostato mecânico.
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3.3.6.2 Equipamento HARTMANN & BRAUN
Sistema composto basicamente de um amplificador e dois transdutores.
-  Sistema EOMV 26 com amplificador EOSE 423, item 2 da figura
3.6.1, conforme ANEXO 5a e 5b;
-  Um transdutor de pressão diferencial, modelo EOSE 180, Nº 1035,
item 2 da figura 3.6.2, cuja pressão de trabalho situa-se entre 0 a 1,0 kgp/cm²;
temperatura de trabalho entre -45 a +200° C e constante obtida por calibragem de
2,4860 mmHg/mV.
-  E um segundo transdutor de pressão diferencial, modelo EOSE 180,
Nº 2307, item 3 da figura 3.6.2, com pressão de trabalho entre 0 a 3,5 kgp/cm²,
temperatura de trabalho entre -45 a +200° C e constante obtida por calibragem de
7,0988 mmHg/mV.
Maiores detalhes e características dos transdutores EOSE 180 podem ser
vistas no anexo 6 a-b.
Estes transdutores, são do tipo indutivo e permitem a sua aferição com
pressões estáticas e estas aferições estão nos ANEXOS 7 a-g e 8 a-g.
Figura 3.6.1 – Conjunto eletrônico de medição de pressão: 1 – Amplificador Kistler-
Hartmann & Braun, modelo EOMV21; 2 – Sistema Hartmann & Braun, modelo EOMV26 com
amplificador EOSE423; 3 – Osciloscópio Tektronix, modelo 5103N, com comandos: horizontal 5B10N
e dois verticais 5A18N e 4 – Banco de capacitores de dois canais.
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Para a aferição destes transdutores foram utilizados diversos equipamentos,
conforme os ANEXOS 7 e 8; a coluna de mercúrio foi construída no Laboratório de
Máquinas Térmicas da UFPR, conforme Figura 3.6.3.
3.3.6.3 Equipamento TEKTRONIX
O equipamento Tektronix, item 3 da figura 3.6.1, trata-se de um osciloscópio
modelo 5103N, dispondo de:
-  Um Comando Horizontal, modelo 5B10N, com regulagem calibrada e
não calibrada, “Time Base Amplifier”, onde a regulagem calibrada com base no
tempo  HP  SRQWRV GH VGLYà 5 s/div, com a seqüência padrão 1, 2, 5 e
regulagem calibrada com base na tensão de 50 mV/div e 0,5 V/div.
-  Dois Comandos Verticais, modelo 5A18N, com regulagem calibrada
e não calibrada, duplo traço “Dual Trace Amplifier”, onde a regulagem calibrada, com
base na tensão em 12 pontos, de 1,0 mV/div a 5,0 V/div., com a seqüência padrão
1, 2, 5; assim têm-se 4 canais verticais, independentes na regulagem vertical, e
simultâneos quanto à varredura horizontal.
Outrossim, este osciloscópio possui retenção de imagem “storage”, cuja
duração é suficientemente longa para as aplicações correntes.
3.3.6.4 Banco de Capacitores
O banco de capacitores, item 4 da figura 3.6.1, fabricado no Laboratório de
Máquinas Térmicas, montado em 2 canais idênticos, compostos de capacitores
ligados em paralelo, em ordem crescente de valores, isto é, 0.47, 1, 1, 2.2, 2.2, 4.7,
4.7, 10.0, 10.0, 22, 22 e 47 µF.
No qual, por meio de interruptores, possibilita a escolha de um ou associação
de capacitores, experimentalmente, que de forma adequada, permite a eliminação
de eventuais ruídos perniciosos sem atenuar o sinal elétrico na tela do osciloscópio.
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A figura abaixo, formada por duas fotos, uma dos transdutores, a outra do
dispositivo construído especialmente para a aferição daqueles; assim dispostas para
melhor ilustração.
Figura 3.6.2 Lado esquerdo – Transdutores de pressão: 1 - Transdutor Kistler, modelo
410B, Nº. 50850; 2-Transdutor Hartmann & Braun, modelo EOSE 180, Nº. 1035 e 3 - Transdutor
Hartmann & Braun, modelo EOSE 180, No. 2307.
Figura 3 6.3 Lado direito – Equipamento de aferição de indicadores de pressão, com
pressão estática: 1 - Coluna de mercúrio, capacidade de 1200 mm; 2 - Bomba manual de
pressurização, VEB Messgerate Baierfeld/Erzgeb, Nº. 2085, 500 kgp/cm2.
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4 RESULTADOS
No início deste capítulo, serão descritos os procedimentos para a
operacionalidade do equipamento.
4.1 LIGANDO O SIMULADOR
A colocação do Simulador de Fadiga em funcionamento, deverá ser
antecedida de completa verificação da alimentação elétrica, nível do líquido no
reservatório principal, etc.
Uma das possibilidades para demonstração do funcionamento desta máquina
foi esta a que se segue:
a. Próteses para ensaio: as próteses já estão fixadas, por sutura, nos anéis de
suporte, conforme a figura 3.2.14, mostrada no capítulo anterior.
b. Alojamento das próteses: os anéis de suporte com a prótese, são alojados
nos porta-válvula, figura 3.2.13, os quais são montados na máquina em apreço,
observando que para esta apresentação, o lado A é para válvulas rígidas
(mecânicas) e o lado B é para válvulas flexíveis (biológicas).
c. Abrir os registros:
 - registro superior da tubulação de recalque, para permitir que parte da
água pressurizada pela moto-bomba seja desviada para o reservatório principal,
aliviando assim a pressão de alimentação da água nos porta-válvula;
 - os registros à montante (amarelos) e à jusante dos porta-válvula
(azuis).
Esta abertura, faz-se necessária, devido que em baixas rotações, no início de
funcionamento, obtém-se altos níveis pressóricos.
d. Medidas de pressão: Instalar o transdutor de pressão diferencial no porta-
válvula.
e. Ligar o equipamento eletrônico de medição de pressão.
f. Ligar a motobomba ABS.
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g. Ligar o motor WEG de acionamento das válvulas rotativas na velocidade
mínima, isto é, 390 rpm.
h. Com auxílio de um estetoscópio, utilizado em engenharia mecânica, do
conjunto de estroboscopia, e observando o diagrama de pressões no osciloscópio,
elevar a velocidade das válvulas rotativas para a velocidade prevista para o ensaio.
i. Atuando nos registros a jusante dos porta-válvula (azuis) e observando o
diagrama indicado no osciloscópio, regular a pressão de fechamento de prótese
valvular.
j. Repetir as operações d, h, e i acima, para os demais porta-válvula.
k. Aguardar a estabilização do sistema, na freqüência desejada, temperatura,
pressões e visualização da abertura e fechamento completo das próteses
l. Repetir a operação j, periodicamente, para as oito próteses.
4.2 RESULTADOS GRÁFICOS
Os resultados gráficos, quantitativos, foram obtidos dos diagramas indicados
pelo osciloscópio Tektronix 5103 N, e são do tipo pressão e tempo  (p,t).
O tempo é em abcissas, isto é varredura horizontal, H, em milisegundo por
divisão (ms/div).
A pressão é em ordenadas, isto é deslocamento vertical, V, em milivolt por
divisão (mV/div).
O transdutor de pressão diferencial, Hartmann & Braun, utilizado nestas
medições, é o n.º 1035, cuja pressão de trabalho é de 0 a 1,0 kgp/cm2, (0 à ~ 760
mmHg); cuja constante é C1035 = 2,4860 mmHg/mV, obtida por aferição, conforme o
ANEXO 7 a-g.
Donde a escala de pressões na tela do osciloscópio, será: p = C x V
p = 2,4860 x V V = mV/div p = mmHg/div
[p] = [(mmHg/mV) x (mV/div)] = [mmHg/div]
As bases das medições são as divisões na tela do osciloscópio, (10 nas
abcissas, varredura horizontal, H; e 8 nas ordenadas, deslocamento vertical, V), o
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que permite a despreocupação com as escalas das fotografias dos diagramas
indicados.
Observando o diagrama indicado na tela do osciloscópio, e utilizando a
função de armazenamento “storage”, pode-se ter a imagem congelada em uma
varredura, por um tempo de até 10 horas.
Este tempo é suficiente para a análise das curvas, e das partes
discretas das mesmas, bem como, também, para fotografar o referido diagrama.
As próteses rígidas (metálicas) foram estudadas em 1.200, 1.500, 1.800,
2.000 e 2.200 ciclos/minuto (rpm); ao passo que as próteses flexíveis (biológicas)
foram estudadas em 1.000, 1.200, 1.500, 1.800 e 2.000 ciclos/minuto (rpm).
Como descrito, esta máquina comporta 8 próteses, quatro do lado A e quatro
do lado B.
Por opção, no lado A foram instaladas 4 próteses rígidas (metálicas) e no lado
B, 4 próteses flexíveis (biológicas).
Na tela do osciloscópio foram obtidos os diagramas indicados das 8 próteses,
cujas fotografias permitiram as medições dos parâmetros relativos aos tempos e as
pressões, sobre os quais foram efetuados os cálculos, conforme a tabela vista na
figura 4.2.4.
A indicação da escala vertical em mV/div, foi convertida em pressão em
mmHg/div, conforme aferição do respectivo transdutor de pressão.
As fotografias dos diagramas relativos às próteses nas posições A4, B3 e B4
foram obtidas no osciloscópio, conforme as figuras 4.2.1, 4.2.2 e 4.2.3.
Nestas fotografias têm-se:
A4 = prótese montada na posição A4
B3 = prótese montada na posição B3
B4 = prótese montada na posição B4
Hb1 = transdutor Hartmann B Braun, Nº. 1035
D = transdutor HB1 medindo pressão diferencial, trans-protética.
1.000, 1.200, 1.500, 1.800, 2.000, 2.200 = velocidade da válvula
rotativa, rpm, ou seja ciclos por minuto.
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Estas fotografias foram obtidas com máquina fotográfica Nikon FM2,
devidamente adaptada em suporte específico para obtenção de imagens no
osciloscópio Tektronix.
A máquina fotográfica carregada com filme Kodak ASA 400, utilizando a
abertura em 1.4 e velocidade de 1/8 seg; as fotografias foram editadas em
computador.
Figura 4.2.1 As pressões na parte acima do
0 (zero) são devidas ao fluxo com a prótese
aberta, e as pressões na parte abaixo do 0
(zero) são as de fechamento da prótese.
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Figura 4.2.2 O diagrama de pressões é
muito irregular, indicando defeito nesta
bioprótese de 27 mm.
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Figura 4.2.3 Nesta bioprótese de 27
mm, o aumento da velocidade faz com que o
diagrama de pressões a 2000 ciclos por
minuto, se aproxime dos valores fisiológicos.
65
PARÂMETROS DE VELOCIDADES, TEMPOS E PRESSÕES
           MÁQUINA PRÓTESE
              Posição              Velocidade       Material      Pressão de Fecha-                  Posição
                                             rpm                  Tipo          mento da prótese      Aberta                    Fechada
                                      ciclos/min.                                   mmHg                    %ciclo                       %ciclo
1200 750 84 16
1500   RÍGIDO 375 86 14
A 1 1800 375 87 13
2000     M-27 300 93 07
2200 300 92 08
1200 350 89 11
1500   RÍGIDO 320 89 11
A2 1800 370 87 13
2000     A-21 300 85 15
2200 375 83 17
1200 925 84 16
1500   RÍGIDO 700 86 14
A3 1800 950 87 13
2000     M-29 990 85 15
2200 500 84 16
1200 400 68 32
1500   RÍGIDO 400 79 21
A4 1800 400 86 14
2000     M-31 400 86 14
2200 300 85 15
1000 140 69 31
1200 FLEXÍVEL 160 68 32
B1 1500 130 71 29
1800     A-25 125 73 27
2000 120 78 22
1000 110 85 15
1200 FLEXÍVEL 105 76 24
B2 1500  90 76 24
1800     M-27 150 86 14
2000 130 85 15
1000 Prótese com defeito
1200 FLEXÍVEL
B3 1500        Diagrama fora dos padrões
1800     M-23
2000
1000 300 63 37
1200 FLEXÍVEL 350 64 36
B4 1500 350 67 33
1800     A-21 260 71 29
2000 200 60 40
Figura 4.2.4. Tabela de dados obtidos nas fotografias tomadas nos diagramas no osciloscópio.
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4.3 RESULTADOS VISUAIS
Os resultados visuais (qualitativos), são obtidos com a estabilização do
sistema. É dada com o auxílio do conjunto de estroboscopia, sendo possível
observar as próteses, nas posições totalmente abertas, totalmente fechadas e as
posições intermediárias.
Nas próteses elásticas/flexíveis biológicas, pode-se observar as suas
deformações em toda a área da cúspide, principalmente nos bordos de coaptação,
quando se varia a pressão de fechamento.
Com cerca de 350 horas de funcionamento, a prótese na posição B3,
apresentou irregularidades no seu funcionamento, o que foi comprovado pelo
resultado gráfico, ver figura 4.2.2 e visual com as fotos 4.5.4 e 4.5.5.
Relembrando que 350 horas corresponde a (350 x 60 x 2000) 42 milhões de
ciclos (4,2 x 107 ciclos), vide ANEXO 10 a-c.
As fotos escolhidas para a abertura e fechamento, foram aquelas obtidas em
uma velocidade de 2.000 rpm ou seja 33.3 Hertz, assim na tabela 4.3.1, estão os
ângulos encontrados nas posições médias, no sistema de estroboscopia para as
aberturas completas, bem como os fechamentos totais das próteses em ensaio.
ÂNGULOS NA ESCALA DA LUZ ESTROBOSCÓPICA
      Posição da       ângulos medidos na escala graduada     Diferença, graus
         prótese Pmf Pma         Pmf a Pma
A1 360 = 0 190 170
A2 350 190 160
A3 150 360 = 0 210
A4 105 340 235
B1 195 360 = 0 195
B2 135 360 = 0 135
B3 25 180 155
B4 25 190 165
Figura 4.3.1 Tabela de ângulos na escala da luz estroboscópica referente a abertura e fechamento
das próteses na velocidade de 2000 rpm (33.3 Hertz).
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A abertura e o fechamento de uma prótese valvular, pode ser considerado em
termos de medidas angulares, sendo um ciclo completo igual à variação de 0º a
360º, nesta consideração têm-se 360º = 0º.
Diferença angular, é o intervalo angular em que a prótese em ensaio parte da
posição totalmente aberta para a posição totalmente fechada, medido na escala
angular de 0º a 360º, existente na parte móvel da capa protetora do sistema de
estroboscopia.
Para o assunto em estudo pode-se considerar que a prótese, em
funcionamento, apresenta seis ângulos notáveis, podendo ser medidos e seis pontos
que podem ser definidos, quais sejam:
Ângulos:
A1 a A2 prótese totalmente aberta,
A2 a F1 prótese fechando,
F1 a F2 prótese totalmente fechada,
F2 a A1 prótese abrindo,
Pmf a Pma do ponto médio da válvula fechada ao ponto médio da válvula aberta,
Pma a Pmf do ponto médio da válvula aberta ao ponto médio da válvula fechada.




F1 término do fechamento,
Pmf ponto médio do ângulo da válvula fechada,
F2 início da abertura,
A1 término da abertura,
Pma ponto médio do ângulo da válvula aberta,
A2 início do fechamento.
A escala de 0º a 360º, fixada na parte móvel da capa protetora do sistema de
estroboscopia, e onde se encontra uma das extremidades do cabo ótico, pode ser
movimentada segundo seu eixo, por um ângulo de aproximadamente 270º, limitação
esta imposta pelo cabo ótico.
Como a fixação do cabo ótico na capa móvel pode ser feita em dois pontos,
opostos de 180º, pode-se observar, com a luz estroboscópica, todas as posições da
prótese no seu ciclo de fechamento e abertura.
Assim, girando a capa móvel, é possível ler na escala os ângulos
correspondentes aos pontos F1, F2, A1 e A2, o que permite determinar, por
interpolação nesta escala, os ângulos correspondentes aos pontos Pmf e Pma.
Deste modo é possível determinar o ângulo Pmf a Pma, o que, deva ser uma
característica da prótese trabalhando nesta freqüência e nestas pressões.
A regulagem da potência da lâmpada até o máximo de 300W, permite
adequar a luz para a observação da prótese nas suas posições durante o ciclo.
Os pontos Pmf e Pma podem ser denominados de pon to morto fechado  e
pon to morto aberto, nos quais a prótese esta totalmente fechada com pressão
máxima ou totalmente aberta com fluxo máximo, respectivamente.
A título de exemplificação, dos ensaios, foram escolhidas algumas tomadas
fotográficas, as quais orientaram o desenvolvimento do aparelho, bem como,
possibilitaram a observação das nuances entre alguns tipos de próteses
disponibilizadas para este trabalho.
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4.4 PRÓTESES MECÂNICAS
No que tange as próteses mecânicas, as características de abertura e
fechamento são na maioria inerentes às marcas e projetos, tanto é que a prótese
Omnicarbon (n.º 29, monodisco, disco e anel em carbono pirolítico), vista nas fotos
4.4.2 e 4.4.3.
Quando totalmente fechada, foto 4.4.1, não passa praticamente nenhuma luz,
só com o início da abertura que a mesma pode ser identificada.
Foto 4.4.1 Prótese totalmente fechada, freqüência de 2.200 ciclos por minuto.
Observando a foto 4.4.1 evidentemente não se pode inferir, tipo de prótese,
bem como característica de fechamento; o que aparece na foto, à esquerda, pode
ser reflexo do equipamento fotográfico, ou mínima quantidade de luz atravessando a
prótese.
A parede interna do porta-valvula, oriundo de conexão de PVC, é lisa e pode
favorecer a presença de brilho.
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Foto 4.4.2 Prótese semi-aberta, vista a 2.200 ciclos por minuto.
Foto 4.4.3 Prótese totalmente aberta, observada em 2.200 ciclos por minuto.
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Já a Medtronic-Hall, vide fotos 4.4.4, 4.4.5 e 4.4.6, sua identificação é
imediata, em qualquer fase do ciclo, tendo como característica o orifício central e o
halo luminoso circundante entre o disco e o anel de metal.
Foto 4.4.4 Prótese totalmente fechada, foto obtida a 2.200 ciclos por minuto.
Encontrou-se alguma dificuldade em achar o ponto exato do fechamento total
desta prótese, no entanto a apresentação gráfica no osciloscópio inferia que a
oclusão se fazia por completo.
Uma das características do anel deste tipo de prótese é ser metálico,
apresentando brilho próprio, fez com que a intensidade da luz estroboscópica teve
que ser diminuída em mais de 50%; assim mesmo o resultado fotográfico entre uma
foto e outra, não foi homogêneo.
O brilho circundante do anel, traz a falsa impressão de haver um espaço
maior que o real no assentamento e coaptação entre o ânulo metálico e o disco de
carbono.
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Foto 4.4.5 Prótese semi-aberta, foto obtida a 2.200 ciclos por minuto.
Foto 4.4.6 Prótese totalmente aberta, foto obtida a 2.200 ciclos por minuto.
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O mesmo acontecendo com a Saint’Jude Medical fotos 4.4.7, 4.4.8 e 4.4.9,
anel e hemidiscos em carbono, característica principal a passagem do fluxo em três
caminhos: dois externos e uma fenda central.
É possível também observar, que em regimes diferentes de pressão e
freqüência, a velocidade de fechamento e abertura entre os dois folhetos não
apresenta características de simultaneidade.
Foto 4.4.7 Prótese totalmente fechada, fotografada a 2.200 ciclos por minuto..
A característica desta prótese é ter estrutura, anel e hemi-discos em carbono,
assim o brilho resultante foi menor que o encontrado naquela de anel metálico;
talvez a presença de mínimas diferenças temporais de fechamento entre os hemi-
discos, faça com que alguma luz atravesse a prótese, mas observando o diagrama
de pressão infere-se que a mesma fechou completamente.
Foi perfeitamente possível observar inclusive detalhes do sistema de
articulação, principalmente nas posições intermediárias entre a abertura e o
fechamento.
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Foto 4.4.8 Prótese semi-aberta, foto obtida a 2.200 ciclos por minuto..
Foto 4.4.9 Prótese totalmente aberta, fotografada a 2.200 ciclos por minuto.
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Entre as próteses mecânicas, a que apresentou maior resistência à esforços
aleatórios inerentes ao desenvolvimento do aparelho, foi a Lillehey-Kaster.
Cada uma das diferentes próteses utilizadas, por assim dizer, tem seu ponto
fraco, onde ocorrem as rupturas.
Nas de disco único, seja plano ou côncavo-convexo, as fraturas ocorrem
geralmente nas bordas dos discos com sugestão do formato do batente de
fechamento, como é possível ver na foto 4.4.10, numa Ominscience n.º 25.
Foto 4.4.10 Uma das formas de fratura em um monodisco
Nas de duplo folheto, ocorreram deslocamentos dos hemidiscos por fraturas
dos retentores nos pontos de articulação no anel.
Vale lembrar que no desenvolvimento do aparelho, houve vazamentos em
diferentes pontos de sua construção, seja por falhas estruturais ou por se ter opção
inadequada de material.
Assim para a realização de testes de alguns tipos de materiais, foi necessário
trabalhar em regime de pressões elevadas, assim teve-se fraturas das próteses sem
que houvesse falhas nas mesmas.
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4.5 BIOPRÓTESES
Com as biopróteses, uma identificação imediata, passível de ser feita, é
quanto à origem do material utilizado na sua confecção, observa-se uma maior
homogeneidade nas de pericárdio bovino, diferente das cúspides de origem porcina.
Quando a observação se faz com a bioprótese totalmente aberta, a
identificação é praticamente impossível, mesmo com a diminuição da quantidade de
luz, a visão perpendicular das cúspides seria importante nesta situação.
Foto 4.5.1 Bioprótese totalmente fechada, foto obtida a 2.000 ciclos por minuto.
Conquanto nas próteses mecânicas pequenas variações de regulagens,
refletem de imediato na curva de pressão, nestas o fenômeno visual antecede às
variações gráficas.
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Foto 4.5.2 Bioprótese semi-aberta, foto obtida a 2.000 ciclos por minuto.
Foto 4.5.3 Bioprótese totalmente aberta, fotografada a 2.000 ciclos por minuto.
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Como nas próteses mecânicas de duplo folheto, aqui foi muito mais
demonstrativo o movimento irregular de abertura e fechamento das cúspides,
mesmo numa mesma freqüência e pressão.
Uma das características das biopróteses, é ser possível ter uma identificação
individual de cada exemplar, isto é, cada válvula tem sua maneira intrínseca de
abertura e fechamento de suas cúspides, seja para um mesmo diâmetro, material,
fabricante, projeto, pressão, freqüência, etc.
Em uma mesma bioprótese, submetida a um regime de trabalho, conforme o
preconizado pelos protocolos, como os do FDA, é possível, com mínimas variações
de pressão, fluxo ou freqüência, levar a nuances individuais de comportamento,
como alterações nos bordos das cúspides, bordos de coaptação, deformação dos
postes de sustentação, etc.
A observação destes fenômenos em um projeto, pode fornecer indícios que
prognosticam um bom funcionamento ou uma previsão de fadiga precoce.
A bioprótese instalada na posição B3, vide fotos 4.5.4 e 4.5.5, cujo defeito foi
observado inicialmente na curva de pressão e a seguir no aspecto visual,
apresentou detalhes comuns aos encontrados em reoperações de substituição de
bioprótese.
Foto 4.5.4 Vista superior de uma bioprótese com defeito.
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Foto 4.5.5 Vista inferior da bioprótese com defeito.
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5 DISCUSSÃO
Após, demorado estudo em simuladores de pulso e observando o
desenvolvimento de três modelos diferentes no Laboratório de Máquinas Térmicas
da UFPR., já havia uma visão de quão difícil seria o desenvolvimento de um
simulador de fadiga para as próteses valvulares cardíacas.
Mesmo assim, assumiu-se que a seqüência do estudo estaria estrangulada,
caso não se continuasse nesta área. As variáveis encontradas na literatura,
pareciam ser de ordem pessoal dos operadores dos simuladores já existentes.
No entanto, quando se partiu para a construção do primeiro protótipo, é que
descobriu-se, que as variáveis são ainda maiores; desta maneira compreendeu-se
quanto difícil é para as agências normalizadoras dar diretrizes de uniformidade, seja
nas características da máquina como suas operações e regulagens.
A necessidade de uma máquina que simule fadiga em nosso meio seria tão
importante como foram os simuladores de pulso, assim partiu-se dos estudos iniciais
de Barnard em 1958 até os recentes e sofisticados de Gabbay e Reul, não
esquecendo dos demais.
Os desafios começaram com o sistema de geração de fluxo, sendo em nosso
meio o mais factível, semelhante ao desenvolvido por Clark, isto é, válvulas rotativas
submetidas a um fluxo e pressão constante.
Para que se pudesse ter a possibilidade de tratamento estatístico nos
resultados, optou-se por desenvolvimento de um aparelho que disponibilizasse
trabalhar com até oito câmaras de ensaio; nem tão pouco como apenas uma câmara
desenvolvida por Elizondo e nem tanto como doze utilizadas por Helmholtz.
O suporte das próteses também foi um percalço no caminho, quando se
obtinha boa visibilidade, perdia-se em resistência e durabilidade e vice-versa. O
último suporte descrito, não tem nenhum semelhante na literatura, mas permite boa
observação durante os ensaios, mostrando-se resistente bem como permitem
tomadas de pressões em vários pontos.
A escolha do fluido, não apresentou muitas opções, devido às limitações
impostas às características do Laboratório de Máquinas Térmicas; a opção não se
limitou a apenas água como Elizondo ou tanto quanto o sangue como Almond.
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Água adicionada de Nitrito de Sódio e Formalina, como foi escolhida, se
mostrou solução menos corrosiva e ao mesmo tempo impedindo crescimento de
fauna e flora, o pH manteve-se estável em torno de 7,1.
Na maior parte dos estudos observados na literatura, os autores optaram por
trabalhar em freqüências entre 900 a 1.500 ciclos por minuto; neste trabalho optou-
se como meta trabalhar acima destes valores, apesar da possibilidade de ir até
2.540 ciclos por minuto, limitados pelo motor disponível, houve preocupação com o
desempenho em 2.000 ciclos por minuto.
Assim, raciocinou-se, assumindo uma marcha cardíaca com a freqüência de
72 ciclos por minuto, pressão arterial sistólica 120 mmHg e pressão arterial diastólica
80 mmHg, tem-se:
Freqüência = 72 ciclos/minuto = 1.2 Hertz.,
donde o período será: Tc = 0,8331 = 833 ms.
Assumindo uma duração de sístole de 30% do ciclo, tem-se que o tempo de
sístole é
Ts = 0,30 x 0,833 = 0,25 s = 250 ms.
Nestas condições a duração da diástole é de 70% do ciclo, tem-se que o
tempo de diástole é
Td = 0,70x 0,833 = 0,583 s = 583 ms.
As válvulas cardíacas protéticas são válvulas de retenção, isto é, devem
permitir o fluxo somente num sentido, impedindo por fechamento automático o fluxo
no sentido contrário, e só abrem, permitindo o fluxo anterógrado quando a pressão a
montante é maior que a pressão a jusante e se fecham naturalmente pela inversão
destas pressões.
Considerando que no ventrículo esquerdo, a válvula mitral é de admissão e a
válvula aórtica é a de saída, as duas trabalham em regimes diferentes, e a área
efetiva de fluxo da mitral é maior que a aórtica.
O funcionamento alternativo do ventrículo, produzindo o bombeamento do
sangue (fluido), a grosso modo, pode ser dividido em duas partes, diástole ou
admissão e sístole ou expulsão.
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Na diástole a válvula de admissão (mitral), se abre permitindo a entrada do
fluido com baixa pressão transvalvar, o que, aliado à maior área efetiva de fluxo,
produz velocidades de admissão relativamente baixas, número de Reynolds
pequenos e regime pouco turbulento.
Conseqüentemente as forças de arraste e as pressões diferenciais que atuam
sobre as cúspides são pequenas.
A válvula aórtica durante a diástole permanece fechada com pressão
diferencial nas cúspides relativamente elevada, decrescente de 120 mmHg para 80
mmHg, porém com grande duração, cerca de 70% do ciclo.
Na sístole a válvula mitral está fechada, sujeita à máxima pressão diferencial
nas cúspides que ocorre no sangue (fluido) dentro do ventrículo esquerdo, cerca de
160 mmHg, porém com duração relativamente curta, cerca de 30% do ciclo.
Por outro lado, a válvula aórtica está aberta, com fluxo elevado que produz
maior arraste nas cúspides, alta velocidade do sangue (fluido), grande número de
Reynolds, cerca de 3.300, OKUNO et al.69 e conseqüentemente grande
turbilhonamento.
Durante a sístole, a pressão intraventricular deve ser tal que vença a pressão
existente na aorta, abra a válvula aórtica, acelere o fluido produzindo a ejeção e
vença as perdas de carga na válvula aórtica.
Com isto têm-se condições diferentes no funcionamento nas válvulas mitral e
aórtica, o que cria grandes dificuldades no estudo (pesquisa e desenvolvimento) dos
simuladores de fadiga para tais estruturas, devido às forças de inércia presentes no
funcionamento em alta freqüência.
Em resumo pode-se afirmar que na válvula mitral o fluxo de admissão é com
menor pressão diferencial, maior tempo de permanência, sendo menores as
velocidades, número de Reynolds e turbilhonamentos; a pressão de fechamento é
maior, porém com duração menor.
Na válvula aórtica o fluxo de saída é com maior pressão diferencial, menor
tempo de permanência, sendo maiores as velocidades, número de Reynolds e
turbilhonamentos; a pressão de fechamento é menor, porém com duração maior.
Evidentemente trabalhar na freqüência de 2.000 ciclos por minuto, trouxe
dificuldades em limitar as pressões no nível inferior preconizadas pelas normas das
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agências reguladoras; tanto é que foram utilizadas as próteses mecânicas para o
início dos trabalhos.
Esta escolha se deu pela facilidade de manuseio, sem a necessidade de
mantê-las hidratadas e por ter conhecimento de sua resistência e comportamento
pelos trabalhos da literatura, servindo assim como padrão nos ensaios; tanto as de
monodisco ou de duplo folheto, foram as que mais tempo permaneceram e
suportaram os mais diversos regimes de trabalho.
Foram necessários interpor mecanismos que amortizassem as pressões
elevadas obtidas com as próteses mecânicas e que acumulassem energia para as
próteses biológicas, assim conseguiu-se pressões aceitáveis, não tão baixas como
Barbaro e nem tão altas como Clark.
Estabelecer valores mínimos como preconizados pelas principais agências
normalizadoras como o FDA e ISO, traz dificuldades tanto para repetibilidade como
a reproducibilidade; a proposição de uma faixa limite de valores pressóricos,
próximos aos fisiológicos ou mesmo ligeiramente acima, traria mais confiabilidade
nos parâmetros comparativos.
Quanto à temperatura de funcionamento, houve consenso em quase todos
pesquisadores, assim também, conseguindo-se segurança na estabilidade térmica
em torno de 37ºC com liberdade de mais ou menos um grau.
As medidas de fluxo tornaram-se mais complexas, pois não houve
disponibilidade de aparelhagem para aferição instantânea; a adaptação de um
aparelho tipo magneto hidrodinâmico, para estudos em pequenos vasos sangüíneos,
resultou numa perda de tempo muito longo e não trouxe dados positivos. No
entanto, a medida de fluxo minuto ficou na mesma faixa dos encontrados nas
pesquisas de literatura.
As características do fluxo trans-protético, também foram outro ponto que
tecnologicamente ficou a dever; mas se parece inviável trabalhar nestas freqüências
e obter fluxos não tão turbulentos.
O desenvolvimento de estroboscopia doméstica, em tempo real, favoreceu na
obtenção de detalhes de abertura e fechamento, principalmente nas próteses
biológicas.
Durante uma fase do desenvolvimento, chegou-se a utilizar porta válvula
totalmente em acrílico, com um campo de visão mais amplo possibilitando uma
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identificação mais rápida; sua menor resistência, obrigou o desenvolvimento de um
sistema que possibilita apenas a observação nas duas faces da prótese, como
preconiza Barbaro.
Assim mesmo a visibilidade da prótese em ensaio foi um dos pontos altos do
aparelho; a qualidade das fotos permitiu avaliações preciosas do comportamento
individual de cada prótese.
Quando se estava na fase de obtenção de vídeos, por motivos de força maior,
foram novamente interrompidas as pesquisas.
Mesmo em se tratando de um trabalho inicial para o desenvolvimento de um
aparelho que induza fadiga em próteses valvulares cardíacas, de uma maneira
acelerada, os resultados tanto gráficos como visuais foram satisfatórios, quando
comparados com a literatura.
A escassa literatura específica, mesmo conhecendo pessoalmente alguns dos
aparelhos disponíveis no exterior; e frente às dificuldades da construção do aparelho
e principalmente a qualidade dos resultados obtidos, subjetivamente depreende-se,
que cada modelo e a cada tamanho deverão ter seus parâmetros próprios, no
tocante as pressões e relações de duração com as próteses nas posições aberta e
fechada.
Considerando que se têm dois grandes grupos de próteses valvulares
cardíacas (rígidas e flexíveis); considerando quanto à aplicação, têm-se dois campos
distintos no que tange parâmetros de funcionamento, (pressões e porcentagem de
ciclo com a prótese fechada); está-se promovendo estudos para quatro modalidades
de próteses, em dois grupos, um para as próteses rígidas, dividido em mitrais e
aórticas e um outro para as próteses flexíveis, também em mitrais e aórticas.
Estas quatro configurações de simulação de fadiga, serão feitas no atual
simulador em continuidade aos estudos, promovendo regulagens específicas para
cada tamanho de prótese, visando atingir, no tocante à pressão de fechamento e
percentagem do ciclo com a prótese fechada, com parâmetros próximos dos
fisiológicos.
Como continuidade, este projeto é motivo de estudo que se está envidando
no sentido de melhor quantificar e avaliar as características do fluxo trans-protético,
com recursos de tecnologia mais avançada.
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No entanto, frente às inúmeras variáveis apontadas pela operação deste
aparelho, muito ainda há de se pesquisar com o manuseio desta máquina; encarou-
se também, como citou Teoh, que se está engatinhando nesta área.
O término de construção deste simulador de fadiga, na verdade representa o
início de estudos e muito ainda se tem que aprender.
6 CONCLUSÃO
Diante das proposições iniciais, concluiu-se que é possível, com os recursos
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